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Figure 1.11  Analysis of  the position of  the  superoposterior and anterolateral papillary 
muscle complexes. 
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Figure 5.7  In  vitro  pressure  traces  with  the  apparatus  adapted  to  simulate  a 
Windkessel compliance chamber 
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Figure 7.2  MRI  displaying  the  dilated  RVOT  of  a  post‐operative  tetralogy  of  Fallot 
patient 
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Figure 7.5  An  image  showing  the  surgically  created  right  ventricular  outflow  tract 
dilation 
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been  diagnosed  with  mitral  regurgitation,  220,000  of  which  were  classified  as  severe  and 




current populations of patients  suffering  from valve disease.   These numbers, particularly  the 
low number of treated patients, indicate the need for improved valvular heart repair therapies 
and technologies that are available to a greater portion of the world patient population.  One of 
the  routes  being  pursued  to  achieve  this  goal  is  the  development  of  transcathater  delivered 
valve therapies.  My research, as described in this thesis, is to better understand the importance 
of  the  cardiac electrical  conduction  system and valve anatomies  in  the design of novel  trans‐
catheter delivered valve therapies.  Additionally, I sought to develop bespoke in‐vitro and in‐situ 
models  for  the  development  and  testing  of  current  and  next  generation  valve  designs  and 
delivery systems. 
In order  to achieve  these goals  I  first have established a comprehensive understanding of  the 
anatomy  of  the  four  cardiac  valves  and  the  cardiac  conduction  system.    As  such,  Chapter  1 
presents:  1) a comprehensive review of the atrioventricular and semi‐lunar valves, embellished 
by  anatomical  studies  concentrating  on  unique  mitral  anatomy;  2)  a  review  the  cardiac 




resolution  imaging  of  the  heart  in‐vivo.  Real‐time  clinical  imaging  of  the  valve  using  these 
various  imaging  modalities  has  in  turn  driven  an  important  evolutionary  step  in  the 





information  regarding various valve disease  states.   A  large part of my  thesis  is based on  the 
development of models of three such disease states: 1) aortic stenosis, 2) mitral prolapse and 3) 
pulmonary  valve  insufficiency,  such  as  those  which  occur  in  patients  recovering  from  the 
surgical  correction of  tetralogy of  Fallot. Chapter  3 of  this  thesis, describes  the  creation  and 
validation of an  in‐vitro beating heart model of calcific aortic stenosis, designed specifically  to 
analyze  the  effect  of  large  calcific  deposition  on  the  deployment  of  transcatheter  delivered 
aortic valves. This chapter also describes collaborative work with Jason Quill, PhD and James St. 
Louis, MD using Visible Heart® methodologies to create mitral prolapse  in a beating heart and 
then acutely assessing  the  function of  the prolapsing valve before, during and after “edge‐to‐
edge”  repair:  thus, providing control data  for  the development of percutaneous devices using 
the  same  repair  technique. Finally,  following  the  first human  implant of a  stented pulmonary 
valve in 2000, research into increasing the possible patient population has grown to include one 




Additionally,  due  to  the  increased  awareness  and  importance  of  the  effect  of  transcatheter 
delivered  devices  on  the  functioning  of  the  conduction  system,  our  laboratory  initiated  a 
collaboration  with  Drs.  Boyett  and  Dobrzynski  at  the  University  of  Manchester:  specifically 
designed  to document the electrical activity and the three dimensional anatomical detailing of 
the  human  cardiac  conduction  system,  see  Chapter  4.    Such  detailing  of  the  atrioventricular 
node, the bundle of His and the  left and right bundle branches will provide useful maps of the 
cardiac  conduction  system.  These maps will  provide  information  to  designers  addressing  the 
recent concerns that the pressure on the ventricular septum from transcatheter delivered aortic 
valves can cause acute conduction complications (such as left bundle branch block). 




trans‐mural  electrical  propagation  patterns  without  introducing  any  devices  into  the  body; 
xv 
 
thereby  enabling  the  detection  of  conduction  abnormalities  deep  within  the  myocardium. 
















cardiac  anatomy  and  electrophysiology  and  various  novel  transcatheter  delivered  valve 
therapies.    In  order  to  appropriately  address  any  anatomical  or  electrical  changes  that may 
occur, a thorough understanding of the four cardiac valves and the cardiac conduction system in 
a healthy heart  is  required. This chapter will present a  review of  the  ‘normal’ anatomy of  the 
four valves, submitted and edited as chapters  for  the  textbook “Heart Valves: From Design  to 
Clinical Implantation” (Iaizzo, 2012), and the healthy cardiac conduction system in order to lay a 
strong foundation for the rest of the thesis. 
The  advent  of  high  resolution  noninvasive  imaging  and  high  spatial  and  temporal  mapping 
technologies  allowing  modern  cardiac  clinics  to  collect  detailed  images  of  myocardial 
contractions,  blood movement,  activation  sequences  and  valve  function  has  accelerated  the 
understanding of functional human heart anatomy. This, in turn, has brought new nomenclature 
to define the anatomical features of the heart so to align with the overall anatomy of the body, 
a  concept  known  as attitudinally  correct  anatomy. A detailed understanding of  the  anatomy, 
electrophysiology and function of the four cardiac valves and the conduction system is required 
before  conducting  investigations  into  the  performance  and  design  of  novel  transcatheter 
valvular repairs or replacements. 
Specific anatomical  studies  that  I have  completed,  including  the discovery of a double orifice 

















understand  the  frailties  of  the  human  body.    Many  great  anatomists  over  the  centuries, 
including Galen, Vesalius,  da Vinci, Hunter, Gray  and Netter  have  recreated  their  knowledge 
gained  from  such  dissections  in  elegant  treatises:  e.g.,  relevant  for  today’s  studies  is  the 
culmination  presented  in  Netter’s  medical  school  mainstay,  the  Atlas  of  Human  Anatomy1.  
More recently, with the advent of high resolution noninvasive imaging the understanding of the 
functional  internal  anatomy  of  the  body  has  progressed  rapidly.    The  circulatory  system 
benefited dramatically from such imaging capabilities with modern cardiac centers of excellence 
routinely  collecting  detailed  images  of myocardial  contractions,  blood movements  and  valve 
functions. The advances in cardiac surgery and consequently the development and deployment 
of numerous cardiac devices over the late 20th century has reinforced the need to describe areas 
of  the  heart  as  functional  complexes,  consisting  of  various  anatomical  parts,  rather  than 






to  the same  fundamental  rules of anatomical orientation as more generalized gross anatomy.  
More specifically, the three planes of the body, sagittal, coronal and transverse (shown in figure 
(1.1)),  are  used  to  describe  the  position  and  nature  of  almost  all  other  aspects  of  internal 
anatomy with respect to the patient’s own orientation. This convention is designed to minimize 
confusion in determining which of the many structures and organs within the body a particular 
diagnosis may be  referring  to. On  the other hand,  the anatomical  features of  the heart have 
commonly been described as  though  the heart had been  removed  from  the body and held  in 
front of the observer, with the right chambers to the patients right and the apex to the ground.  
































































































has  been  particularly  muddled  by  these  inconsistent  terminologies  and  as  a  result  the 
nomenclatures  commonly  used  to  describe  the  leaflets  of  the  atrioventricular  valves  are 
typically not attitudinally  correct4. Note  that  the  tricuspid valve  is  situated between  the  right 
atrium and  right ventricle, and  is so named because,  in  the majority of cases,  there are  three 
major  leaflets  or  cusps.  These  are  currently  referred  to  as  the  anterior,  posterior  and  septal 
leaflets, and were most  likely termed  in this manner during extra‐corporal examinations of the 
heart.  Figure  (1.2)  shows  an  anterior  view  of  a  human  heart  in  an  attitudinally  correct 
orientation,  with  the  tricuspid  annulus  shown  in  orange.  The  theorized  locations  of  the 
commissures between the leaflets are in red. This positions the annulus in an oblique plane, as 
shown,  and  the  leaflets  in  positions whereby  they would  be more  correctly  termed  antero‐
superior, inferior, and septal. 
An alternative nomenclature  should also be defined  for  the mitral valve. The mitral valve has 
two leaflets, commonly referred to as the anterior and posterior. However, the leaflets are not 
strictly  anterior or posterior,  and would be better described  as  antero‐superior  and postero‐
inferior. Some anatomists have moved away from using relative anatomical planes to describe 
the  features when other, distinct, anatomical  features can be used.    In  the case of  the mitral 
valve Wilcox, Cook and Anderson chose to describe the two  leaflets as being aortic (previously 
anterior) and mural  (previously posterior), described as  such due  to  the  relative proximity  to 
both the aortic valve and the freewall of the left ventricle respectively5. 
The  naming  of  the  cardiac  semi‐lunar  valves  is  not  directly  affected  by  attitudinally  correct 
nomenclature due to the  leaflets, or cusps, of each valve being described by their surrounding 
anatomies  rather  than  their position within  the heart.    For example  the  three  leaflets of  the 
aortic valve are named after the coronary arteries (or lack thereof), that supply the left and the 
right sides of the heart with blood (that branch from the sinus of Valsalva): the left‐, right‐ and 
non‐coronary  leaflets,  see  figure  (2).  Further,  due  to  its  oblique  positioning  in  the  body  the 
pulmonary valve  leaflets are not named according to the sagittal, coronal and axial planes, but 
have been  rather described by  their  relationships  to  the aortic valve5.   More  specifically,  in a 
normal anatomical orientation the right and the left coronary cusps of the aortic valve face the 




the  “right  and  left  facing  leaflets”.  The  third  leaflet  of  the  pulmonary  valve  is  consequently 
labeled  the  “non‐facing  leaflet”,  so  to  complete  the  trifecta.   The  specific  anatomies of each 
semi‐lunar valve will be described in more details, later in this chapter.  
The nomenclature of the cardiac conduction system, like the semi‐lunar valves, is not tied to the 
anatomical  planes  of  the  body.    The  features  of  the  conduction  system  are  predominantly 
named  for  the  area of  the heart  they  control or  after  the  anatomists or physicians  that  first 
understood  their  importance and  function.   Any directional nomenclature,  left or right bundle 
branches for example, are named with respect to the side of the heart that they innervate.  The 





that holds  them  in position must be described5. Figure  (1.3) shows a 3D reconstruction of  the 
valve annuli of a human heart highlighting the close proximity of all four cardiac valves to each 
other. Traditionally, the four valves of the heart have been described as being supported by a 
fibrous  framework  or  cardiac  skeleton made  of  dense  connective  tissue  passing  transversely 
through the base of the heart between the atria and the ventricles. This skeleton is considered 
to be a formation of four attached rings with the opening for the aortic semilunar valve  in the 
central position with  the other valve  rings attached6. However,  it has since been proposed by 
Anderson et al. that the fibrous skeleton does not uniformly support all four valves and rather 
should be considered as a series of fibrous structures that support the aortic valve and portions 
of  the  atrioventricular  valve  concentrated  toward  the  center  of  the  heart5.  This  structure 
includes three distinct fibrous regions: the right and  left fibrous trigones and the membranous 
septum, graphically represented in figure (1.4).  
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which  themselves play  an  important  role  in  the  function of  each  valve by  contracting during 
systole  to  help  prevent  the  valve  from  prolapsing  into  the  atrium;  additionally  they  aid  in 
ventricular  ejection  by  effectively  drawing  the  apex  of  the  ventricle  toward  the  basal  ring. 




During  systole, when  the  ventricles  are  contracting,  the  subvalvular  apparatus  of  each  valve 
prevents  the  leaflets  from prolapsing  into  the  atria. During  systole  in normal/healthy  cardiac 
function, the valve  leaflets, which bulge toward the atrium, can be considered to stay pressed 
together throughout the contraction. During diastole, when the ventricles are relaxing and the 
chambers are  filling  through  the open atrioventricular valves, eddy currents  that  form behind 



























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































papillary head  to  their  insertion  into  the  leaflet  tissue. Anatomical dimensions obtained  from 
patients with  no  reported mitral  regurgitation  or  other  valvular  pathologies  as  reported  by 
Sonne et al. and Lam et al., and summarized in Table 234,35. Yet, it should be emphasized that, as 
with  other  anatomical  studies,  these  data  do  not  account  for  all  anatomical  variations.  For 
example,  it  has  also  been  reported  that  for  the mural  leaflet,  occasionally  the  chordae may 
extend  simply  from  the ventricular myocardium  to  the  leaflet,  i.e., without a papillary muscle 
attachment.  Furthermore,  it  is well  known  that  the  chordae  tendinae  themselves may  elicit 
highly variably anatomies, and various subpopulations of chordae have been classified by both 
function36  and type11. Figure (1.10) shows examples of these identified variations in the types of 
















The  right atrioventricular  valve, or  tricuspid valve,  is  situated within  the  right atrioventricular 
junction and modulates the flow of blood between the right atria and right ventricle. This valve 
is  typically  defined  by  three  leaflets  suspended  from  the muscular  atrioventricular  junction. 
When considered  relative  to  the  landmarks of  the body, or employing an attitudinally correct 
nomenclature,  these  leaflets are  located  in septal, antero‐superior  (traditionally anterior), and 
inferior  (traditionally  posterior)  positions,  figure  (1.13)37.  The  antero‐superior  leaflet  is 
commonly  the  largest  of  the  three,  and  extends  from  the medial  border  of  the  ventricular 
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Valsalva,  usually  positioned  just  below  the  sinotubular  junctions48,54,55.  However,  it  is  not 
unusual to find these arteries positioned superior relative to the sinotubular junction. Cavalcanti 
et al.  reports  the mean distance measured  from  the orifice of  the  left coronary artery  to  the 
basal attachments of the corresponding leaflets were 12.6±2.61 mm, and for the right coronary 
artery  they were 13.2±2.64 mm  in 51 normal postmortem hearts56.  It  should also be  recalled 




that feed the  left and right sides of the heart. More specifically, both the right and  left  leaflets 
attach  to  the aortic  root  in  the predominantly muscular  region of  the  left ventricular outflow 
tract,  whereas  the  noncoronary  cusp  is  chiefly  attached  to  the  fibrous  region  above  the 





Piazza  et  al.  state  that    variations  exist  in  all  aspects  of  the  aforementioned  dimensions  of 
individual leaflets, including: 1) height; 2) width; 3) surface area; and 4) volume of each of their 
supporting sinuses of Valsalva45. Vollebergh et al. reported average widths (measured between 
the peripheral zones of attachment along  the sinus  ridge)  for  the  right,  the noncoronary, and 
the  left coronary  leaflets were 25.9, 25.5, and 25.0 mm respectively,  in an  investigation of 200 
normal hearts57. It was also described that the average heights (measured from the base of the 
center of the  leaflet to their free edges) for the right coronary, noncoronary, and  left coronary 
cusps were 14.1, 14.1, and 14.2 mm  respectively. Such variations  in  the  leaflet dimensions of 
healthy valves highlight  the need  to  focus on  the anatomy and  function of each  leaflet when 








and the nonfacing  leaflet5. Anatomically, the commissure of both the right and  left  leaflets are 
supported by  the supraventricular crest of  the  right ventricle, which separates  the pulmonary 
valve  from  the  tricuspid valve. The opposite edge of  the valve  is  in general  the most anterior 














regarding  the  material  properties  of  the  pulmonary  annulus  differing  significantly  from  the 
aortic58. As  such,  these measurements  should be used as a  rough guideline and  the alternate 










It  should  be  considered  that when  performing  cardiac  valve  surgeries  and/or  contemplating 
novel  percutaneous  approaches  to  valvular  repairs,  it  is  vital  to  have  a  strong  anatomical 




the mitral  and  tricuspid  valves.  The  coronary  sinus,  although  usually  superior  to  the mitral 
annulus,  circles  the  heart  in  the  posterior  atrioventricular  groove53,59.  The  circumflex  artery, 
after  bifurcating  with  the  left  anterior  descending,  courses  between  the  aorta  and  the 
pulmonary artery and continues around the left atrioventricular groove. This path results in the 
artery running very close to the posterior region of the mitral valve annulus. Barker et al. report 
that  in 85% of reported cases,  its course stops here, although  it can extend  into the posterior 
atrioventricular groove in left dominant hearts28. Additionally, in many cases the left circumflex 
coronary  artery  crosses  underneath  the  coronary  sinus  at  a  variable  distances28,53,59,  figure 
(1.21). Therefore, such structures are at risk when performing operations on the posterior mitral 









































































































































































































































































































































ventricular  septum, where  it  then  subdivides  into  the  fascicles  of  the  Purkinje  system45.  This 
relationship is beautifully demonstrated in the anatomical model drawn by Tawara in 1906 and 
shown in figure (1.30)60. It is important to note that this anatomical relationship can have major 




In particular, the  left coronary artery can bifurcate  into the  left anterior descending artery and 
the circumflex artery early in some patients, leaving portions of these critical vessels close to the 
aortic annulus and  consequently demanding attention during  the placement of  supra‐annular 
surgical valves. Additionally, knowledge of the locations of the coronary artery ostia is essential 
for  an  appropriate  percutaneous  replacement  of  the  aortic  valve.  In  the  instance  of 
transcatheter  valve  deployment,  the  prosthesis  typically will  crush  the  leaflets  of  the  native 
valve against  the aortic wall. This combination of a relatively  low‐lying coronary artery ostium 





a  series of  specialized heart cells, or pacemaker cells,  that  control  the  sequence of excitation 
and  rate  of  contraction  of  the  remaining myocardium.    There  are  three  primary  anatomical 
structures; the sinoatrial (SA) node, the atrioventricular (AV) node and the His‐Purkinje system. 
The  SA node,  the natural pacemaker of  the heart, was  first described by Keith et al.61 and  is 
located  in  the upper  right  atrium  near  the  junction of  the  superior  vena  cava.  The  electrical 
signal  propagates  from  the  SA  node  through  the  atrial  tissue  before  reaching  the  AV  node 
located at the base of the right atrium above the base of the heart.  After a slight pause the AV 
node  advances  the  electrical  signal  into  the  bundle of His,  a  group of  electrically  conductive 
cardiac  cells  that  penetrate  the  fibrous  skeleton  and  distribute  the  electrical  signal  to  the 
ventricles.   Upon entering  the ventricles  the His bundle bifurcates  into a  left and right branch 


























































cells  initiates  a  coordinated  depolarization  of  myocardial  cells  throughout  the  remaining 
myocardium. This cell to cell conduction is achieved through gap junctions, ion channels formed 
by  the connection of  intercalated disks which hold  the cells  together. The speed at which  the 
action potential propagates  through  the myocardium  is known as  the conduction velocity and 
can vary dramatically depending on the tissue type. For example, the conduction velocity in the 
AV  node  is  considerably  slower  than  the  Purkinje  fibers  due  to  cell  size  and  the  tortuous 




In  the healthy cardiac myocyte,  the  resting membrane potential  lies at approximately  ‐90mV, 
dominated by the K+ equilibrium potential. Laske et al. elegantly describe the depolarization and 
repolarization  of  the  cardiac myocytes  as  follows.  An  action  potential  is  initiated when  this 
resting potential becomes shifted toward a more positive value of approximately –60 to –70 mV. 
When  a myocyte  is  brought  to  the  threshold  potential,  by  a  neighboring  pacemaker  cell  for 
example,  voltage‐gated  fast  Na+  channels  actively  open  (activation  gates)  allowing  Na+  to 





At  the  same  time,  the  membrane  permeability  to  K+  ions  decreases  due  to  closing  of  K+ 
channels.  For  approximately 200–250 ms,  the membrane potential  stays  close  to 0 mV,  as  a 
small outflow of K+ just balances the inflow of Ca2+. After this fairly long delay, voltage‐gated K+ 
channels open and active repolarization is initiated. The opening of these K+ channels (increased 
membrane  permeability)  allows  for  K+  to  diffuse  out  of  the  cell  due  to  its  concentration 
gradient.  At  the  same  time,  Ca2+  channels  begin  to  close,  and  net  charge  movement  is 




























































































































intrinsic  pacemaker  rate  is  slower  in  structures  further  along  the  activation  pathway.  For 
example, the AV nodal rate  is slower than the SA nodal rate. This prevents the atrioventricular 





(1910)  and  Monckeberg  (1910)  60,64,65  the  histological  attributes  used  to  designate  the 
pacemakers cells did not utilize the now common immunohistochemical techniques available to 
researchers. However, the SA and AV node and the His‐Purkinje system are highly complex and 
heterogeneous  in  terms  of  function  and  morphology,  differing  significantly  from  other 
myocardial  cells.    Extensive  research  has  been  done  to  better  understand  their  form  and 
function and  to  recreate a  three dimensional  (3D) anatomic model of  the human  conduction 
system. As  such,  the definition of  the nodal  regions of  the heart  is  still being  researched and 
reported on and will be surmised below. 66–68 
Sinoatrial Node 





et  al.  and  Li  et  al.  used  magnetic  resonance  imaging  (MRI)  slices  and  multiple  immune‐
histological  techniques  to create a detailed model of the rabbit SA node, see  figure  (1.28)71,72. 
The role of this paranodal area can only be speculated upon and my involve the distribution of 
the action potential  to  the atrial muscle73 or  it may have a  function  in normal pacemaking68. 































































Under normal physiologic  conditions,  the pacemaker  cells of  the SA node are  responsible  for 
generating the “normal sinus rhythm” of the heart usually between 60 – 100 beats per minute in 
a healthy human heart.    The  frequency of  this  rhythm  is dictated by  the  autonomic nervous 
system and by local changes in the vascular pressures or chemical environment. For example, in 
an  individual  at  rest,  modulation  by  the  parasympathetic  nervous  system  dominates  which 
slows the sinoatrial nodal rate.25 
Connection to the AV node 
After  SA  nodal  activation  the  electrical  signal  propagates  through  the  atria  via  preferentially 
ordered myofibril pathways  including three microscopically  identifiable pathways that connect 
the SA node to the AV node76.  The most anterior of these pathways bifurcates into Bachman’s 
bundle,  delivering  impulses  to  the  left  atrium,  and  a  second  pathway  running  along  the 
interatrial septum and connecting to the anterior aspect of the AV node. Wenckbach’s pathway 
extends  superiorly  from  the SA node and  tracks posteriorly  to  the  superior  vena  cava before 
diving  down  the  interatrial  septum  and  connecting  to  the AV  node.  Finally  Thorel’s  pathway 





the  tendon  of  Todaro.  Anderson  et  al.  describe  the  AV  node  is  described  as  a  half‐oval  of 
myocytes  compacted  against  the  insulating  tissues  of  the  central  fibrous  body  by  layers  of 
transitional atrial myocytes. This fibrous body is formed via a fusion of the membranous septum 
and  the  fibrous  continuity  between  the  aortic  and mitral  valves. When  traced  inferiorly,  the 










































































































































































































































































































intrinsic  disease  in  the  pacemaker  cell  or  conduction  system  or  by  extrinsic  factors  such  as 
medications or autonomic system disturbances.  





(e.g., sudden cardiac death due  to ventricular  fibrillation) and  is exquisitely described by Li et 
al.77. 
Cardiac	Valve	Co‐location	with	Other	Cardiac	Structures	
For  the  purposes  of  this  thesis  the  co‐location  of  the  conduction  system  to  the  four  cardiac 
valves  holds  the  most  relevance  and  has  been  described  previously.    However,  it  is  worth 
mentioning  that due  to  its pervasiveness  throughout  the whole heart  the  cardiac  conduction 
system  becomes  a  relevant  anatomical  feature  during  any  cardiac  surgical  or  catheterization 
procedure. Additionally, whilst knowledge of the location of the conduction fibers themselves is 
critical, care needs to be taken to locate and avoid the coronary arteries that supply blood to the 




The  advent  of  high  resolution  noninvasive  imaging  and  high  spatial  and  temporal  mapping 
technologies  allowing  modern  cardiac  clinics  to  collect  detailed  images  of  myocardial 
contractions,  blood movement,  activation  sequences  and  valve  function  has  accelerated  the 
understanding of functional human heart anatomy. This, in turn, has brought new nomenclature 
to define the anatomical features of the heart so to align with the overall anatomy of the body, 
a  concept  known  as attitudinally  correct  anatomy. A detailed understanding of  the  anatomy, 
electrophysiology and function of the four cardiac valves and the conduction system is required 










































































































































































































Once an extensive knowledge of  the  fundamental anatomy of  the  four cardiac valves and  the 
cardiac conduction system  is established, one needs to understand how these features can be 
visualized  clinically.  Recent  advances  in  the  resolution  of  clinical  imaging  modalities,  both 
spatially and temporally, have facilitated the diagnosis of valvular disease and greatly improved 
the  success  rate  of  surgical  and  transcatheter  procedures.  Echocardiography,  Multi‐slice 
Computed  Tomography  (MSCT)  and  Magnetic  Resonance  (MR)  imaging  have  all  become 
commonly used imaging modalities in cardiology. Additionally, significant advances in the ability 
to map  the  electrical  activity  of  the  heart  have  allowed  for  accurate  analysis  of  the  cardiac 
conduction  system  and  the  subsequent  diagnosis  of  cardiac  arrhythmias.    This  chapter  will 
summarize the fundamentals of the three previously mentioned imaging modalities and discuss 
the  current  standard of excellence and  the next generation of electrical mapping  techniques. 































































































































































































subcostal, and  suprasternal notch  figure  (2.1). The parasternal window  is  typically used  for 2 
chamber,  long‐axis views and short axis views of the heart. The apical window  is typically used 
for  the  standard  4  chamber,  long‐axis  view.  The  subcostal window  is  particularly  useful  for 




Transesophageal echocardiography  (TEE) uses  the  same principles of 2D echocardiography as 
TTE  and  places  the  transducer  posteriorly  to  the  heart  in  the  esophagus  of  an  anesthetized 
patient.    Although  TEE  is  more  invasive  than  TTE  it  has  become  routine  when  improved 
resolution  and  intraprocedural monitoring  are  required.    Intracardiac  echocardiography  (ICE) 
provides  better  resolution  than  either  TTE  or  TEE  but  is  the most  invasive  of  the  three.  The 
echocardiography transducer is placed into a vein and advanced through the superior vena cava 






first  reported  in  the 1970s as  investigators  reconstructed a  sequence of  carefully  recorded 2‐
dimensional  (2D)  echocardiograms  into  a  3D data  set3.  This methodology was  limited by  the 
need  for offline data processing  to create and display  the 3D  images.  In  the early 1990s, von 




































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  of  the  hea





















































































































































































































































































Recently,  the  3DCEI  technique  has  been  validated  using  3D  intracardiac mapping  in  a  rabbit 






have  facilitated  the  diagnosis  of  valvular  disease  and  greatly  improved  the  success  rate  of 
surgical  and  transcatheter  procedures.  Echocardiography, Multi‐slice  Computed  Tomography 
(MSCT)  and  Magnetic  Resonance  (MR)  imaging  have  all  become  commonly  used  imaging 









































































progressed  rapidly  in  recent  times with ongoing clinical  trials  for  the Edwards SAPIENTM valve 
and  the  Medtronic  CoreValve  ReValving®  leading  the  integration  of  this  technology  into 
common  medical  practice.  Since  transcatheter  aortic  valve  replacement  (TAVR)  was  first 
performed in 2002, more than 20,000 implantations have been completed to date(3,4).  As with 
surgical aortic replacement acute conduction disturbances after TAVR, 29% of patients (Aktug, 
2011),  have  been  reported  by  physicians  with  some  patients,  16%  requiring  permanent 
pacemaker implantation (Aktug, 2011). Additionally, the under sizing of a prosthesis for a given 




To date,  fluoroscopy and  two‐dimensional  (2D)  transesophageal echocardiography  (TEE) have 
been  primarily  used  to  plan  and  guide  TAVR  procedures.    However,  real‐time  3D 
echocardiography  (RT3DE), multi‐slice computed  tomography  (MSCT) and magnetic  resonance 
imaging  (MRI) are all able  to provide 3D or multi‐slice  images of  the aortic  root. Accordingly, 
these imaging modalities have become more commonly used for TAVR procedure planning and 
execution.  The motivation  behind  this  investigation  is  to  analyze  the  imaging  capabilities  of 
these  three  aforementioned  imaging modalities  by  completing  a  series  of measurements  on 
perfusion fixed human heart specimens specifically prepared for this analysis. For this project  I 












Objectives:  To  determine  the  accuracy  of  calcium‐containing  rings measurements  imaged  by 
3D‐echocardiography  (3DE),  multi‐slice  computed  tomography  (MSCT)  and  cardiac  magnetic 
resonance  (CMR)  under  ideal  conditions  against  the  true  ring  dimensions.  To  compare  the 
accuracy of aortic annulus (AoA) measurements  in ex‐vivo human hearts using 3DE, MSCT and 
CMR. To determine the accuracy of AoA measurements in an in vivo human model. 
Design:  3DE, MSCT  and  CMR  imaging was  performed  on  30  calcium  containing  rings  and  28 
explanted  human  hearts.  Additionally,  15  human  subjects  with  clinical  indication  for  MSCT 
underwent 3DE. Two  experts in each modality measured the images. 




ring  measurements;  and  2)  in  vivo  human  AoA  measurements.  Analysis  was  repeated  on 
subgroups divided by aortic valve Agatston score. 
Results:  Against  the  known  ring  dimensions,  CMR  had  the  highest  accuracy  and  lowest 
variability. MSCT measurements had high accuracy but wider variability and 3DE had the lowest 
accuracy  with  the  largest  variability.  When  3DE  and  MSCT  were  compared  to  CMR,  3DE 
underestimated and MSCT overestimated AoA dimensions, but inter‐measurement variability of 
3DE  and  MSCT  were  similar.  When  divided  by  Agatston  score,  both  3DE  and  MSCT 
measurements were  larger and showed greater variability with  increasing calcium burden. The 
in  vivo  study  showed  that  the  correlation  between  3DE  and MSCT measurements was  high, 
however, 3DE measurements were smaller than those measured with MSCT. 
Conclusions:  In  the  in vitro model, CMR measurements were  the most accurate  for assessing 
the actual dimensions suggesting that further  investigations on  its role  in AoA measurement  in 
TAVR are needed. However from the  in vivo model, MSCT and 3DE are reasonable alternatives 





Degenerative  aortic  stenosis  is  the  most  common  valve  disease  in  the  United  States[1,  2]. 
Traditionally,  surgical aortic valve  replacement was  considered  the  ‘gold  standard’  in  treating 
this  disease  and  improving  prognosis.  However,  approximately  30%  of  patients with  severe, 
symptomatic  aortic  stenosis  are  considered  inoperable  due  to  co‐morbid  conditions. 
Transcatheter  aortic  valve  replacement  (TAVR)  is  a  new,  less  invasive  treatment  for  aortic 
stenosis  offered  to  this  patient  group.  Since  TAVR was  first  performed  in  2002, more  than 
20,000 implantations have been completed to date[3, 4]. 
While TAVR  is a  less  invasive procedure  than  surgical valve  replacement, proper performance 
relies heavily on accurate quantification of  the aortic annulus  (AoA) dimensions. Without  this 
information,  difficulties may  be  encountered  during  prosthesis  implantation  due  to  incorrect 
sizing.  To  date,  fluoroscopy  and  two‐dimensional  (2D)  transthoracic  and  transesophageal 
echocardiography (TEE) have been primarily used to plan and guide TAVR procedures. However, 
these  imaging modalities are  limited  in  that  they display  three‐dimensional  (3D)  structures  in 
two  dimensions.  In  contrast,  real‐time  3D  echocardiography  (3DE),  multi‐slice  computed 
tomography (MSCT) and cardiac magnetic resonance (CMR) are all able to provide 3D or multi‐
slice  images  of  the  aortic  root.  Accordingly,  these  imaging  modalities  have  become  more 
commonly used  for TAVR procedure planning  and  guidance. However,  thorough  comparative 
studies between these  imaging modalities are scarce and/or the results often rely on modality 
correlations of measurements rather than accuracy against a true ‘gold standard’ [5‐12]. 
To address  this  issue, we  first employed an  in vitro approach,  in which we simulated calcified 
aortic  valves  by  implanting  constructed  calcium  rings  in  aortas  or  pulmonary  arteries.  We 
hypothesized that this model would be useful to determine the most accurate imaging modality 
for performing  ring measurements  in  the presence of calcium under  ideal  imaging conditions. 
We  also  imaged  exvivo  human  hearts  fixed  in  gel  to  examine  AoA  dimension  differences 
between  imaging modalities.  Having  determined  the most  accurate  imaging modality  under 
ideal  imaging  conditions,  we  then  imaged  the  AoA  in  patients  to  determine  inter‐modality 
differences. 
The primary goals of  this study were 1)  to determine  the accuracy of calcium‐containing rings 
measurements  imaged  by  3DE, MSCT  and  CMR  under  ideal  conditions  against  the  true  ring 
dimensions; 2)  to compare  the accuracy of AoA measurements  in ex‐vivo human hearts using 
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Calcium Rings: We used 30  specially  constructed  calcium  rings  that were precision‐machined 




were  filled  with  Calcium  Hydroxyapatite  [Ca10(PO4)6(OH)2]  and  held  in  place  with 
cyanoacrylate  (Loctite)  and UV  adhesives  (Dymax,  Figure 3.1A). The  ring  size  tolerances  from 
manufacturing were well below the  imaging resolution of the utilized methodologies and thus 
should not be  considered as a  confounding  factor  in  the  image measurement  variability. The 













a  given  heart  in  end‐diastole[  13].  Subsequently,  the  hearts,  saturated  with  formalin,  were 




from  the  chambers  and major  vessels  to  reduce  any  air‐tissue  susceptibility  artifacts,  before 




hour  time  frame using  the  same  imaging methods  for  the  rings and  the  fixed human hearts. 
Three‐dimensional  echocardiography  was  performed  using  an  iE33  imaging  system  (Philips 
Healthcare,  Andover,  Mass.),  equipped  with  a  fully  sampled  matrix  transthoracic 
echocardiography (TTE) transducer (S5‐1). The top of the specimen‐containing box was removed 
and  the  probe was  placed  on  the  gel  surface.  Slight  pressure was  applied  to  the  gel when 
necessary  to  improve  image  quality,  while  minimizing  disruption  to  the  orientation  of  the 
specimen. 




All 3DE  images were  reviewed offline using  commercial  software  (3DQ  in QLAB, Philips) by a 
trained cardiologist. Three orthogonal views of  the  ring were used  to extract a planar en‐face 
view.  This  image,  as  well  as  a  planar  image  of  the  AoA  from  each  heart,  was  used  for 
measurements (Figures 3.1F‐H). 





(v.3.8.1, Pixmeo Sarl, Switzerland).  Images  featuring a planar en  face view of a given  ring and 
one image of each heart’s AoA were exported for measurements (Figures 3.1L‐N). 
MSCT scans were performed using a 256‐slice Brilliance iCT (Philips Healthcare, Cleveland, Ohio) 






the stacked  images and exported  two  images  for measurement: one  image  featuring a planar 
view of the ring, and one image featuring a planar view of a given AoA (Figures 3.1I‐K). The AoA 
was defined as the plane at the point of leaflet insertion. 
In Vitro Study Design: To determine  the most accurate  imaging modality against a  true  ‘gold‐
standard’  six  independent  observers,  two  experts  for  each  modality  (3DE,  CMR  and  CT) 
performed measurements on the ring images in their respective imaging modality. To minimize 
the  variability  introduced  with  the  selection  of  the  imaging  planes,  the  interpreters  were 
provided with  fixed  images, which could not be manipulated. For each  imaging modality,  two 
orthogonal views used to ensure that  true, centered, en‐face views of the rings as well as the 
AoA were obtained. A  schematic demonstrating  the  long‐ and  short‐axis measurements were 
provided  as  a  guide  for  the  interpreters  (Figures  3.1C‐E).  For  each  imaging  modality,  four 
measurements were performed on each ring image: long‐ and short‐ axis measurements of the 
internal and external dimension of a given ring (Figures 3.1F, G, I, J, L, M). 
Ring  image quality was  assessed using  a  three‐grade  scale, based on  the  visualization of  the 
inner and outer ring edges: “0” if two or more inner or outer ring edges were poorly visualized; 
“1” if only one ring edge was poor visualized; and “2” if there were no visualization limitations. 
For  the  in  vitro  human  heart  images,  AoA  measurements  from  the  remaining  two  imaging 
modalities were compared to the most accurate modality as determined from the first part of 
the  study. Again,  the  same  six    independent observers performed measurements on  the AoA 
images  in  their  respective  specialties.  For  each  imaging  modality  a  long‐  and  short‐axis 
measurement were obtained (Figure 3.1H, K, N). 
To  assess  the  impact  of  aortic  valve  calcification,  the  hearts were  divided  into  three  groups 
based on  their aortic valve Agatston  score. The Agatston  score was  calculated  from  the non‐
contrast CT images using OsiriX software with a detection threshold of 90 HU. Calcification was 








Image  acquisition  and  formats:  MSCT  and  3DE  used  in  the  in  vivo  part  of  the  study  were 
performed within  a  24‐hour  time  frame  on  16  patients  (60+13  years,  6 males)  referred  for 
clinically indicated MSCT. Transthoracic 3DE images were acquired from an apical window using 
the iE33 imaging system (Philips, Andover, Massachusetts) with a matrix array transducer (X3‐1). 
Initially,  gain  settings  were  optimized  using  a  narrow‐angled  imaging  mode,  which  allows 
acquisition of a 3DE pyramidal  volume of approximately 30x60 degrees. Zoomed 3DE  images 
from  the  left  ventricular  outflow  tract  to  the  ascending  aorta were  then  acquired.  Care was 
taken to ensure that the AoA was placed in the middle of the sector. Full‐volume acquisition was 
performed  using  ECG  gating  over  4  consecutive  cardiac  cycles.  Images  were  reviewed 
immediately to determine whether the aortic root was well visualized.  Identical to the process 
described above, a single en‐face view of the AoA was exported for measurement. 
MSCT  scans  were  performed  using  standard  clinical  protocols  on  a  16‐slice  multidetector 
scanner  (Toshiba, Otawara,  Japan). Nonionic  iodinated contrast agent  (Ultravist‐370, Schering, 
Berlin, Germany) was injected into the antecubital vein (140 ml, 3.5 ml/s) and followed by a 50‐
ml saline bolus. Image acquisition was triggered by the appearance of contrast in the aortic root. 





In  Vivo  Study  Design:  AoA  measurements  from  MSCT  and  3DE  were  compared.  Four 









between  imaging  modalities  for  the  in  vitro  human  AoA  measurements.  To  estimate 
measurement  errors  between  imaging  modalities,  intra‐class  correlation  coefficients  were 
calculated  for  comparisons  between  3DE, MSCT  and  CMR measurements  against  actual  ring 
dimensions. Intra‐observer variability was not assessed, since the 3DE images could not be fixed 
for  repeated measurements. The  reproducibility of  in vitro AoA measurements was evaluated 
using  intra‐class  correlation  and  the  coefficient  of  variation,  calculated  as  the  absolute 
difference  between  the  corresponding  pairs  of measurements  in  percent  of  their mean.  The 




difference  between  the  corresponding  pairs  of  measurements  in  percent  of  their  mean. 






score of “2”,  four  (13%)  received a  score of “1” and nine  (30%)  received a  score of “0”. Poor 
visualization scores were due to acoustic shadowing caused by the calcified portions of the ring. 
When  assessing  the  accuracy  of  the  measurements  obtained  with  3DE,  CMR  and  MSCT 
compared to the known ring dimensions, MSCT  and CMR were found to be highly accurate with 
high correlation coefficients (Table 3.1) and near zero biases. However, the limits of agreement 
were slightly wider  for MSCT compared  to CMR. This pattern  remained  regardless of whether 
















































































































































































































































14].  Accurate  AoA  measurement  is  critical  for  patient  selection  and  successful  valve 
implantation. Currently, 2D TTE and TEE have been  the primary methods  for determining AoA 
measurements for TAVR. Previous studies comparing these two  imaging modalities have found 
that AoA measurements using TEE were  typically  larger  than  transthoracic measurements and 
the  correlation  with  surgical/TAVR  valve  sizing  was  good  but  not  excellent  [7,  9,  15].  In 
comparison,  studies using MSCT  report  that AoA  areas were  typically  larger  compared  to 2D 
TTE,  2D  TEE  or  3D  TEE[5,  8,  9,  11].  This  again  is  in  contrast  to  CMR  where  sagittal  AoA 
measurements  have  been  reported  to  have  similar  dimensions  when  compared  to  2D  TEE, 
whereas  coronal  AoA  CMR  measurements  are  significantly  different[16,  17].  Some  of  the 
differences  reported  with  2D  TTE/TEE  can  be  attributed  to  the  under  appreciation  of  the 
elliptical  AoA  shape.  However,  the  major  limitation  of  these  studies  is  that  they  lacked  an 
absolute  “gold  standard”  reference,  such  as    throne  achieved  in  this  study  by  the  use  of 
phantom imaging to determine the true accuracy of each modality. 
In the present study, we used a unique  in vitro model stimulating a calcified aortic annulus to 
assess  the  true  accuracy  of  3DE,  CMR  and MSCT  based measurements  of  a  calcified  aortic 
annulus. This in vitro model allows multiple sources of measurement variability to be controlled 




case  fabricated  calcium  rings  using  CMR  or  MSCT  did  not  result  in  artifacts,  which  can 
considerably affect measurement accuracy. In contrast, the poorer ring image quality caused by 
shadowing  noted  with  3DE  resulted  in  lower  accuracy,  when  compared  to  measurements 
obtained from MSCT or CMR images. Not only were measurements from MSCT and CMR more 
accurate,  but  they  were  also  highly  reproducible.  Given  that    calcium  ring  measurements 





AoA  measurements.  However,  the  intra‐measurement  variability  for  3DE  and  MSCT  were 









performance of  such measurements  in  vivo. Comparisons were performed between 3DE  and 
MSCT, as these are the two modalities that are routinely used in the assessment of patients for 





more accurately  identified on MSCT due  to  the ability  to manipulate  these  images  in 3D[18]. 
However, with appropriate acquisition protocols and new post‐processing software available to 
manipulate CMR and 3DE  images, accurate measuring planes can now be obtained with these 
two modalities. We have  found  in our  in    vitro model  that CMR  and 3DE have  similar  if not 
smaller  AoA  intra‐measurement  variability  and  can  be  performed  without  the  radiation  or 
iodine exposure required by MSCT imaging. Overall, the potential  role of CMR in evaluating the 
aortic  root  and  annulus  in  TAVR  patients  has  been  underappreciated.  This  study  has 
demonstrated that for our  in vitro model, even  in the presence of calcium, CMR was the most 










compared  to  2D  TTE  or  TEE[9]. However,  implantation  based  on  2D  TEE measurements was 
successful  in 33 of the 34 treated patients. When we examine these findings  in the context of 
our results, MSCT is likely overestimating the true annular dimensions. Nevertheless, despite the 
underestimation of measurements obtained  from  echocardiography, ultimately  there was no 
difference in outcomes, perhaps because the guidelines for determining aortic device size were 
developed using echocardiographic measurements[18]. 
Our  in  vitro model  has  the  inherent  limitation  that  it  lacks  cardiac  pulsations  or  respiratory 
motion  during  image  acquisition.  These  are  usually  the major  sources  of  artifact  in  cardiac 
imaging  that  contribute  to  the  variability  encountered  in  measurements  across  imaging 
modalities. In planning this study, we sought to image the AoA phantom under ideal conditions 
in order  to minimize  the sources of variability and determine  the highest possible accuracy of 
each  imaging modality. Thus, while  the 3DE and MSCT  imaging protocols are  similar  to  those 
used clinically, the CMR protocol used in our study is  not feasible in a heart. Another limitation 
is the lack of contrast use on the MSCT images, which would be standard in clinical practice. This 
did not affect our  results as MSCT had a near  zero bias with excellent  reproducibility.  Lastly, 
while schematics of the rings were provided to the  interpreters to define the  long‐ and short‐
axis measurements,  the  interpreters may  still not have  identified  the  true  center  resulting  in 
overestimation of  the  rings and AoA dimensions.  In addition  to  this, greater variability  in  the 
AoA measurements could have been caused by heart anatomy distortion during fixation  in the 
gel. 
In  summary, we  found  that  for  our  in  vitro model  CMR was  the most  accurate method  for 
assessing the implanted calcium ring phantoms. When CMR was used as the reference standard, 






























































































































































allowed  for  critical examinations of device‐tissue  interactions  specifically  regarding  the native 
anatomy. These research tools have provided product designers with a rapid method to critically 
assess device prototypes and allowed clinicians to directly visualize the deployment of new or 
problematic clinical  systems. With  the continued  integration of  transcatheter delivered valves 
into modern medicine  the  visualization  and  analysis  of  these  systems  in  an  in  vitro  setting 
provides  a  wealth  of  information  to  both  the  physician  and  engineer.    Additionally, 
implantations of these devices will  likely utilize simultaneous multiple  imaging modalities (e.g., 
within  a  hybrid  operating  room),  many  of  which  can  be  replicated  in  the  Visible  Heart® 























The detailed  assessment of  cardiac anatomy using multiple  imaging modalities  is essential  to 
understand  the  high  degree  of  variations  that  exist  in  human  hearts  (i.e., with  and without 
pathologies).  Additionally,  such  information  should  provide  one  with  important  insights 
regarding  which  imaging  modality  will  best  provide  the  required  visualization  of  device 
placement via a given  transcatheter approach. We describe here a unique set of such studies 
performed on either preserved heart specimens or within reanimated large mammalian hearts, 
including  human  (using  Visible  Heart®  methodologies).    Such  anatomical  and  device‐tissue 




The  pre‐  and  post‐evaluation  of  implantable  cardiac  devices  requires  innovative  and  critical 
testing in all phases of the design process.  Over the past 13 years, our laboratory has utilized a 






of varying anatomies.   More specifically, these research tools have provided novel  insights  for 
utilization  in  a number of different biomedical  applications: 1)  they  give product designers  a 
rapid method  to  critically  assess device prototypes,  thus  expediting design decisions; 2)  they 
allow  clinicians  to  directly  visualize  the  deployment  of  new  or  problematic  clinical  systems; 
and/or  3)  they  can  be  used  to  obtain  educational  images  that  are  valuable  to  patients  and 
students  at  all  levels.    It  is  clear  that  the  future of  cardiac devices will  include beating heart 
procedures  such  as  transcatheter  delivered  valves,  and    implantations  will  likely  utilize 
simultaneous multiple imaging modalities (e.g., within a hybrid operating room).  Each of these 
imaging modes helps to facilitate the proper positioning of cardiac devices during deployment, 
the  refinement  of  device  deployment  procedures,  and  the  eventual  evaluation  of  resultant 
cardiac  function  within  experimental  and  clinical  settings.  Continued  use  of  each  imaging 
73 
 
technique  in  a  laboratory  setting will  help  provide  insights  to  their  advantages  and  faults  in 
relation to clinical usage. 
Specifically, Visible Heart® methodologies allow  for  comparative  functional  imaging within an 
isolated working  heart.    Such  visualization  and  the  subsequent  imaging  have  provided  high 
resolution images of large mammalian hearts, including human hearts.  As such, our laboratory 
has investigated the deployment of numerous types of transcatheter delivered valves and other 
devices  under  direct  visualization with  high  resolution  endoscopes  and/or with  simultaneous 
collection  of  fluoroscopic  and  echocardiographic  images.    Such  valves  or  repair  devices  have 
been deployed  into the aortic, mitral, or pulmonary positions of both the native anatomy and 
variously placed prostheses  to  simulate: 1)  the potential  range of beating heart  (“off pump”) 





in  cardiovascular medicine  and  the  cardiac  device  industry  [1,  2]. Anatomical  variations may 
have profound effects on both the performance and deployment of cardiac devices; thus a well‐
developed understanding of the relevant cardiovascular anatomies (in relation to both vascular 
approaches  and  within  the  heart  itself)  is  critical  at  all  levels  of  the  device  design  and 
development  process  [3‐5].  Our  laboratory  has  the  privilege  to  obtain  fresh  human  heart 
specimens for educational and research purposes from: 1) organ donors whose hearts are not 
deemed  viable  for  transplantation  and  are  donated  for  research  (via  LifeSource,  the  Upper 
Midwest  Organ  Procurement  Organization);  and  2)  bodies  donated  to  the  University  of 
Minnesota’s  Anatomy  Bequest  Program.    All  study  protocols  requiring  the  use  of  these 
specimens were  approved  by  the  Institutional  Review  Board  of  the University  of Minnesota. 
After excision, the fresh or unfixed specimens were subsequently cleaned and perfusion fixed in 
10%  buffered  formalin  by  attaching  the  cannulated  great  vessels  to  a  pressure  head  of 
approximately 50 mmHg. This technique, as described by Anderson et al. [5], fixes the hearts in 
an  approximation  of  the  end‐diastolic  state,  providing  a  unique  insight  into  the  anatomical 









This  unique  library  of more  than  180  hearts  to  date  provides  researchers with  an  accurate 





of  prototype  devices  and  the  rapid  comparison  of  how  a  device  will  interact  with  the 
surrounding cardiac anatomy in a variety of human specimens. 
Comparative	Static	Imaging	and	3D	Modeling	
With  recent  advances  in  cardiac  imaging  technology  there  has  been  extensive  work  in  the 
analysis of the anatomical variation from patient to patient using clinically accepted modalities 
such as: 1) cardiac ultrasound (e.g., transthoracic, transesophageal, intracardiac, 2D, 3D, and/or 
4D);  2)  computed  tomography  (CT);  3)  multi‐slice  computed  tomography  (MSCT);  and  4) 
magnetic  resonance  imaging  (MRI)(e.g., 1.5T, 3T, or  greater)[9‐12]. Within  the Visible Heart® 
laboratory,  we  have  been  developing  the  library  via  the  non‐destructive  imaging  of  each 
specimen  using  ultrasound,  CT,  and  MRI.  Preparation  of  the  perfusion  fixed  hearts  via 






size  of  the  papillary muscle  complexes within  the  left  ventricle  for  dilated  and  hypertrophic 
cardiomyopathy specimens [14] and the analysis of fiber orientation of specimens in end‐stage 
heart  failure  using  diffusion  tensor  MRI  (DTMRI)[15].    In  addition,  it  has  been  possible  to 
compare  the ability of different  imaging modalities  to assess  the anatomical characteristics of 




(Materialise,  Leuven, Belgium). These  computational models have paved  the way  for ongoing 




Visible Heart® methodologies which  consist  of  a  large mammalian  isolated  heart model  that 
functions  in either Langendorff  [17],  right‐side working, or  four‐chamber working modes  [18].  
This  isolated heart model  involves the  initial step of removing hearts  from humans or animals 
using standard cardioplegia procedures [18, 19].  Once isolated, the hearts are reanimated and 
can  eventually  function with  all  four  chambers working.    Following  reanimation,  cardiac  and 
systemic pressures and outputs are monitored and preloads and afterloads can be adjusted to 
simulate  systemic vascular pathologies  such as hypertension. Our  laboratory  routinely utilizes 
various  imaging  techniques  (both  endoscopes  and  fiberscopes)  and  has  compared  them  to 
clinically available methods  (e.g.,  fluoroscopy and echocardiography).   This has provided  very 
unique footage of normal and abnormal functional anatomy of both human and animal hearts, 
not only within a given chamber, but within vessels as well.  
The  isolated  heart  apparatus  serves  multiple  roles,  e.g.,  allowing  operation  in  either 
Langendorff,  right‐side  working,  or  four‐chamber  working  modes.    During  the  Langendorff 
mode,  the  left‐side  afterload  is  held  constant  with  a  coronary  perfusion  pressure  of 
approximately 60 mmHg [18].   Thus, the flow through the coronaries  is determined by dilation 
or  constriction  of  the  coronary  arteries.    Right‐side  working  mode  combines  Langendorff 




through  the  heart  is  normally  determined  by  the  intrinsic  heart  rate  and  contractility  of  the 
heart.   The  intrinsic heart  rate  can be modified by  altering  the  temperature of  the buffer or 
adding pharmacological agents.  Although no model can perfectly mimic in vivo conditions, this 
apparatus allows  for  the  re‐creation of  various  cardiac  states  through  control of preload and 
afterload pressures.  We can also change the physical orientation of the heart to obtain clinically 











valve.   The  same  is  true with  the pulmonary valve as  it opens when  the pressure  in  the  right 
ventricle  exceeds  that of  the pulmonary  artery  (the  applied  right heart  afterload).    Typically, 
there  are  some  micro‐bubbles  observed  during  ultrasonic  imaging  within  the  heart  due  to 
imperfect sealing of the preparation and/or inadvertent introduction of air, yet it is important to 
note that this does not prohibit  imaging and may actually help one to visualize turbulent  flow 




structures  of  the  heart  interact  with  a  broad  range  of  cardiac  devices  (e.g.,  pacing  and 
defibrillation  leads, pressure sensors, valves, and occluder devices).   We are continually  in  the 




Employing	 Visible	 Heart®	 Methodologies	 to	 Develop	 Transcatheter	
Valve	Technologies	
Transcatheter valves and other such delivered devices have  the potential  to  reduce operative 
morbidity, expand  the  indication  for valve  replacement or  repair  into non‐surgical candidates, 
and treat patients who have been considered too high a risk for open heart surgery due to their 
current medical  status.   Currently,  several human  trials are ongoing, but  the development of 
these devices remains limited by the inability to visualize the interaction of the devices with soft 
tissues  of  the  heart.    Recently,  we  have  aggressively  pursued  the  use  of  Visible  Heart® 
methodologies  as  a  viable  tool  for  visualizing  and  evaluating  the  intracardiac performance of 




device  implantations  during  near  normal  hemodynamic  conditions  (left  ventricular  systolic 
pressures  of  70‐90  mmHg).    These  images  allow  for  evaluation  of  the  delivery  catheters, 
deployment balloons, stents, and tissue valves.  Specifically, engineers and scientists are able to 
evaluate many aspects of transcatheter device design such as delivery catheters, deployed stent 
lengths,  stent  shapes,  relative  valve  attachments,  and/or  interaction  of  these  devices  with 
native  or  conduit  anatomies.    For  example,  visualization  of  the  delivery  of  a  transcatheter 
pulmonic valve provided new insights into the design of valve leaflets in the pulmonary position 
to accommodate the low pressure gradients encountered in this location [20]. The implantation 
of  transcatheter  aortic  valve  replacements  into  the  native  aortic  root  of  human  hearts  has 
highlighted  the  interaction  of  the  stent  with  native  leaflets  and  the  mitral  apparatus,  thus 
illustrating  the  importance of precise stent sizing and positioning  in order  to avoid  interaction 




of  cardiac  health  not  always  present  in  the  available  (donated)  organs.  Additionally,  it  is 
considered  that  the  therapies  for  such pathologies  cannot be adequately or  ideally  tested by 





Alterations  to  the  Right  Ventricular  Outflow  Tract  and  the  Pulmonary 
Valve 
Recent advances in transcatheter delivered pulmonary valve technologies have also initiated the 
development of  therapies  for  individuals with congenital defects and/or other specific patient 
populations.  It  is  understood  that  valvular  heart  disease  is  a major  cause  of morbidity  and 
mortality  in patients who survive surgical correction  for  tetralogy of Fallot  (TOF)  [22], and  the 
pathologies  associated  with  TOF  display  a  wide  variation  in  the  morphology  of  the  right 
ventricular  outflow  tracts  [23].  As  such,  planned  therapies  for  these  specialized  pathologies 
need to adapt to a  large variety of anatomical configurations, thus requiring extensive  in vitro 
and  in vivo  testing before  starting clinical  studies. For example, here we describe  the  surgical 
adaptation of the swine model to approximate the right ventricular anatomy of such patients; a 
beating heart model of the relevant anatomy  is created by compromising the pulmonary valve 
and  dilating  the  outflow  tract  and  annulus  [24].   Once  created  in  vivo,  such models  can  be 














that  the  testing  of  such  devices  in  healthy  swine  anatomy  does  not  always  satisfactorily 
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approximate  the  environment  and  function  of  the  devices’  intended  patient  population.    As 




adhered  the  leaflet commissures  to  reduce  the effective orifice areas of  these valves  [26]. To 
date  this model  has  allowed  for  complete  procedural  testing  of  such  devices,  from  balloon 




Although  the  swine  model  is  used  extensively  for  cardiac  device  testing  due  to  similarities 
between human and  swine  relative  cardiac anatomies,  it must be noted  that  there are  some 
variations  in  specific  valve  anatomies.  Such  inter‐individual  and  inter‐species  variations  have 
been extensively  researched by Michaëlsson and Ho  [27], and many other  investigators have 
highlighted the impact of such work in medical device testing [18, 19, 28, 29].  More specifically, 
when testing aortic valve therapies  in the swine model,  it should be considered that there are 




arch;  and  3)  there  typically  are  no  plaques  present  or  calcific  stiffening  of  the  aorta  [29]. 
Variations  in  the mitral and  tricuspid valves can also occur, e.g., differences  in  the number of 
leaflets  and  the  anatomy  of  the  subvalvular  apparatus.  However,  these  variations  are  often 





























































































































































































































































































































































































































































































25  other  new  designs  of  TAVI  devices  currently  under  development  [31].  These  products 
approach  and  attempt  to  solve  the  challenges of  TAVI by  incorporating desirable  features  to 
improve  the  performance  and  efficacy  of  implantation  (i.e.,  reducing  complications  and 
improving clinical outcomes).   However,  it  is possible  that attempts  to  improve  these devices 





human clinical  trials.    It has been well documented  that  the premature enrollment of devices 
into  poorly  designed  clinical  trials  can  be  detrimental  to  all  involved,  including  prospective 
patients [33]. 
It should be noted that many of the newer transcatheter delivered technologies have presented 
clinicians with  the  opportunity  to  treat  patient  populations with  even more  complex  cardiac 
valve pathologies, e.g., those previously  inaccessible without open heart surgery.    In doing so, 
there has been a  rise  in  the  “compassionate”  (often off‐label) use of  such devices, making  it 
even more critical  to completely understand how a device performs when placed  in alternate 
anatomical positions [34, 35].    It  is also  important to note that prior to such clinical use, these 






durability,  biocompatibility,  or  other  parameters  of  newly  developed  transcatheter  delivered 
valves  or  other  devices  [37‐42].    Importantly,  as  clinicians  push  the  current  boundaries  of 
transcatheter delivered therapies, multiple imaging modalities will be required to plan and guide 
these  interventions.    To date,  all  standardized  imaging modalities utilized during  intracardiac 
interventions  exhibit  some  potential  limitations,  e.g.,  low  temporal  or  spatial  resolution, 




provide the  information required to guide these complex  interventions  in the hybrid operating 
room.    Hence,  our  laboratory  may  be  providing  “a  glimpse  into  the  future”,  by  employing 
simultaneous or comparative imaging in an experimental setting. Here we have provided a small 
sampling  of  the  direct  visualization  of  transcatheter  valve  implantations  that  have  been 




consider  that  the described anatomical preparations and  in  vitro models will  aid both design 
engineers and physicians who hope  to rapidly and effectively develop  implant methodologies.  
Furthermore,  as  these novel  therapies become  clinically  available  and  thus  are  implanted by 
more  and  more  physicians,  individuals  will  require  continued  education  in  the  techniques 
required  to  navigate  and  deploy  such  devices.    In  response  to  this  need,  our  laboratory  has 
developed a free access web site, “The Atlas of Human Cardiac Anatomy,” that can be utilized by 
cardiac  device  developers  and  clinical  implanters  to  gain  insights  on  variability  in  functional 
cardiac anatomies [30]. 
Nevertheless, our experimental setup  is not without known  limitations. For example,  ischemic 
time  prior  to  reanimation  can  compromise  cardiac  function,  specifically  contractility  and 
pressure  generation.  The  positioning  of  the  heart  on  the  apparatus  may  also  affect  the 
performance of these isolated hearts.  Additionally, the lack of a pericardium may contribute to 
over‐expansion of  the atrial  chambers,  slightly different  respective anatomical orientations of 
the  great  vessels  and  chambers,  and/or  differences  in  contractility  compared  to  in  vivo 
performance  [43].   Finally,  the use of a clear perfusate without an oxygen carrier may  lead  to 
low‐level global ischemia and the development of tissue edema which will have an effect on the 
long‐term  viability  of  these  reanimated  hearts.    Despite  these  limitations,  this  experimental 
approach can be considered as a model for acute heart failure. 
In summary, the study of fixed and reanimated human hearts, using the various methodologies 
described here, provides novel  insights  into human  cardiac anatomies.   Additionally, one  can 
better  visualize  anatomical  alterations  that  occur with  various  pathologies  and/or  those  that 




reanimating  these hearts using a clear perfusate, we are able  to visualize  functional anatomy 
with endoscopes placed directly within various heart chambers and/or within the large diameter 
vessels of the heart. Using this generated database of  images, one can easily  identify the  large 
degree of variability  that exists  in human valve and chamber anatomies  (from both static and 
functional  perspectives).  We  believe  that  such  anatomic  knowledge  is  critical  for  device 
designers  and  developers,  as well  as  clinicians who  utilize  these  less  invasive  cardiac  repair 
approaches  for  patients with  acquired  or  congenital  structural  heart  defects.    Furthermore, 
when direct visualization is simultaneously coupled with clinically employed imaging modalities, 
it provides further critical insights that can be used to more quickly and precisely advance such 
technologies.  We  consider  that  the  utilization  of  both  fixed  specimens  and  Visible  Heart® 
methodologies  for  device  evaluation  should  be  used  in  a  complementary  fashion with  other 
techniques  that  utilize  in  vivo  or  in  vitro  methods  to  test  the  reliability,  durability, 
biocompatibility, or other parameters of newly developed transcatheter devices.  The continued 
testing of novel cardiac valve prostheses via  in vitro and  in vivo studies will provide scientists 


























































































































































The  use  of  percutaneous  technologies  to  deliver  replacement  aortic  valves  (TAVR)  is  fast 
becoming an accepted technique for treatment of severe aortic stenosis. This is exemplified by 
the  fact  that  two devices  (the CoreValve ReValving® system, Medtronic  Inc., Minneapolis, MN 
and the Edwards SAPIENTM valve, Edwards Lifesciences, Irvine, CA) are currently market released 
in Europe and enrolled in clinical trials in the United States, with up to 25 other new designs of 
TAVR devices  currently under development  (Bande, 2010). One of  the predominant  concerns 
with  TAVR  is  the  fact  that  in  incidents  of  calcific  stenosis, where  heavy  buildup  of  calcium 
deposition on the leaflet restricts their movement, the native leaflets are not removed.  Instead 
they are pushed aside by the deployed device, often creating a non‐uniform landing zone for the 
prosthesis. This uneven  landing  zone has been  linked  to potential para‐valvular  leak with  the 
delivered  prosthesis  as  the  outer  surface  of  the  device  fails  to  create  a  seal with  the  native 
anatomy. 
Although  the contribution of calcified native  leaflets  to para‐valvular  leak has been suspected 
for some time the ability to quantify this effect with  in vitro  investigations has been hampered 
by  the  static  nature  of  traditional  bench  top models. We  propose  the  use  of  Visible Heart® 
methodologies  to create a dynamic, physiologically accurate model of  the aortic anatomies of 
this  patient  population.  To  approximate  severe  stenosis  of  the  aortic  valve,  we  have 
experimentally reduced leaflet motion and partially fused the leaflet commissures to reduce the 
effective orifice areas of these valves. To date this model has provided useful  insights  into the 
potential  interaction  of  deployed  devices  and  the  calcific  deposits  relative  to  the  native 
anatomy. For this project  I worked to  integrate the stenosis model  into the Visible Heart® set‐












With  the  intense  interest  in  percutaneous  aortic  valve  repair,  there  have  been  considerable 
advances  in  the design  and development of  transcatheter delivered prosthetic  aortic  valves1. 
Our  laboratory has been fortunate to utilize Visible Heart® methodologies to provide a beating 
heart model  for  the  testing of  such devices  and  their delivery  systems. As  such, our work  in 
developing  a  model  of  severe  aortic  stenosis  has  been  ongoing,  with  the  specific  aim  of 
determining how  large  calcific deposits on  the  leaflets affect  the deployment and  function of 
such devices. To date this model has allowed for complete procedural testing of such devices, 
from  balloon  valvuloplasty  to  device  deployment,  and  has  provided  useful  insights  into  the 





advent of  transcatheter  technology has  led  to  the development of  valved  stents  that  can be 
placed  using  an  antegrade  or  retrograde  approach3. Most  experience  in  this  field  has  been 
gained using the Edwards SAPIENTM and the CoreValve ReValving® system. Generally speaking, 
the prosthesis is positioned in the aortic root and, once deployed, crushes the calcified leaflets 
against  the wall4. As  such  the  level, position and hardness of  the  calcification on  the  leaflets 
greatly effects the deployment and function of the implanted valve. 
Unlike the balloon deployed SAPIENTM system the CoreValve® system relies on the expansion of 





All  Visible Heart® methodologies  regarding  in  vivo  swine  studies  and  in  vitro  reanimation  of 
large mammalian hearts as described by Chinchoy et al. are outlined in the paper “Edge‐to‐edge 




Subsequent  to  recording  the  control  data  period  Dobutamine  (3  ml  bolus,  500  μg/ml)  and 
concentrated calcium (30 ml bolus, 100 mg/ml) were mixed with the buffer solution (~7.5  l) to 
optimize  and maximize  cardiac  function. More  specifically,  following  a 20‐s waiting period  to 
allow the drugs to take effect, each heart was switched from right‐sided working mode into full 




amount  of  air  that  enters  the  coronary  arteries  the  coronary  sinus  in  the  right  atrium was 
blocked to hold a column of  liquid  in the coronary vasculature. Flow to the  left artium and the 
aorta were then stopped before the heart was arrested and the ascending aorta was cut in the 
superior/inferior direction  (axially  to  the  vessel)  creating  a 2  inch  incision  through which  the 
valve was accessed. Due to confidentiality agreements the detailed description of the creation 
of an accurate model of the calcific  leaflets cannot be reported here. Briefly, plastic models of 
calcifications  have  been  adhered  to  the  leaflets  to  reduce  leaflet  motion  and  the  leaflet 
commissures are partially adhered to reduce the effective orifice area. Once the procedure was 
complete the  incision  in the aorta was sutured shut before filling the  left atrium,  left ventricle 






endoscopes  (IplexFX;  Olympus  Corporation,  Tokyo,  Japan),  and  images were  obtained  at  30 
frames per second from both the ventricular and aortic sides of the aortic valve.  
Hemodynamic:  Hemodynamic  monitoring  of  each  reanimated  heart  was  simultaneously 
conducted  to assess  the  relative performance of  the  left atrium and ventricle. For  this, Millar 
Mikro‐Tip®  pressure  catheters  (5  Fr, MPC  500; Millar, Houston,  TX, USA) were  placed  in  the 





Echocardiography:  A  long‐axis  echocardiographic  view  across  the  aortic  valve  was  used  to 
obtain  aortic  valve  diameters  and  pulsed‐wave  Doppler  images  were  used  to  measure  the 
following parameters  for  the heart: heart  rate,  LVOT and aortic maximum and mean velocity 
and pressure gradient and velocity time interval.  
Data	analysis	
Hemodynamic analyses: The  following hemodynamic data were analyzed:  left ventricular  (LV) 
pressure, aortic pressure  (Ao), and  time derivatives of both  (maximum dP/dt and maximum  ‐
dP/dt).    Waveforms  were  plotted  for  each  data  period  of  the  study,  and  the  values  then 
averaged  over  three  consecutive  beats.  The  time  derivatives  of  ventricular  pressure  were 
considered as measures of  relative  contractility  (maximum dP/dt) and  relaxation  (maximum  ‐
dP/dt) abilities.  
Echocardiographic analysis: From the collected data the following parameters were calculated: 









  LVP [mmHg]  AoP [mmHg]  dP/dt LV [mmHg/s]  dP/dt Ao [mmHg/s] 
  Systole  Diastole  Systole  Diastole  Systole  Diastole  Systole  Diastole 
Pre AS 
(11) 


















Difference  ‐12.87  12.32  ‐18.74  ‐5.82  ‐309.13  162.20  ‐239.26  26.65 













































Difference  ‐4.50  ‐0.31  ‐0.06  ‐0.06  0.22  0.09  0.14 





































Difference  0.40  ‐0.19  ‐0.02  0.18  ‐0.20  0.04  0.02 

















































































































































































































































Due  to  the  low number of  studies, n=2, we  cannot  complete  a  statistical  analysis on 
these data, however, the correlation between echocardiographic measurements taken 







Although  the video  footage of  the valves showed excellent  results, confirming  the creation of 
both  inhibited  leaflet motion and  fused commissures,  it was  important  to determine how  the 
valve was function before and after the surgery.  This was achieved by recording hemodynamic 
and echocardiographic data across the valve. 
To  successfully  replicate  the  in  vivo  function  of  a  stenotic  valve  we  were  looking  for  the 
following particular parameters to be met: 








as  the valve  closes. Also note  the  large change  in  the  ratio between  the peak  left ventricular 
pressure and the peak aortic pressure in the healthy and stenotic valves. Figure (5.6) highlights 

















































































































































valve orifice area and the ratio of the  flow velocity  in the LVOT and the aorta.   With absolute 
parameters  such  as  the  recording  of  the  peak  velocity  this may  be  attributed  to  the  loss  of 
cardiac performance and interestingly when the peak velocity is normalized to the peak systolic 




axis view  it  is critical for all Doppler measurements to be made with the probe  in  line with the 
direction  of  flow.    A  possible  explanation  for  this  poor  data  correlation  could  be  that  the 
orientation may not have been consistent between measurements.   Additionally, although the 
same amount of calcium and Dobutamine were added before each data collection period  the 
short  ischemic  time during creation of  the model will  likely  reduce  the effectiveness of  these 
agents and therefore change the pressure and flow properties of the left ventricle.  Because of 
these discrepancies in the collected data and the expected results it was decided to analyze the 
three most  recent  studies more  thoroughly.  These  three  traces  prove  that  despite model  of 
aortic stenosis producing a good approximation of the disease with respect to leaflet movement 
and  calcific mass,  as  shown  by  figure  (5.1), we  are  not  able  to  recreate  the  hemodynamic 
properties  that would be  associated with  an  aortic  stenosis patient. Hence  the  current  valve 
model  cannot be deemed  to  accurately  approximate  the  clinical pathology.  The  fundamental 
reason for this is the fact that we are loading the heart in an attempt to create a chronic disease 
in an acute setting.   The resulting  increased demand  is not communicated to  the heart as the 
isolated  specimen  has  no  autonomic  connections  and  as  such  the  left  ventricle  is  unable  to 
create  the  kind  of  pressure  gradients  seen  across  the  valve  in AS  patients. Although  cardiac 
performance  can be adapted using  catecholamines  this may be a  consistent  limitation of  the 
model. 
Additionally, on many attempts  the  resulting  low diastolic aortic pressures and  increased  left 
ventricular  pressure  indicate  aortic  valve  regurgitation.    This  problem  was  often  witnessed 
through the videoscopes as well and indicates that the fusion of the leaflet commissures needs 
to be carefully weighed against the possibility of causing valve regurgitation.  As such the model 
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Mitral valve dysfunction  is  classified according  to a  scale  created by Carpentier based on  the 
motion of the free edge of the leaflet relative to the plane of the annulus: type I, normal; type II, 
increased, as  in mitral prolapse;  type  IIIA, restricted during systole and diastole, and  type  IIIB, 
restricted during  systole.  This paper  reports on  the  acute  assessment of  edge‐to‐edge mitral 
valve  repair  and demonstrates  the effectiveness of  the procedure  in  correcting  type  II mitral 
regurgitation. Along with current products  in clinical trial new devices and therapies,  including 
percutaneous  endovascular  suture  devices  and  percutaneous  coronary  sinus  annuloplasty 
devices, that utilize the edge‐to‐edge repair technique are being developed. 
By creating a model of type II mitral regurgitation using Visible Heart® methodologies, we were 
able  to  directly  visualize  the  healthy,  diseased  and  repaired  mitral  anatomy.  Videoscopic, 
echocardiographic  and  hemodynamic  assessments  of  both  the  heart  function  and  the  valve 





















Methods: Six  swine hearts were  reanimated and videoscopes placed  to view  the mitral valve 
from the  left atrium and  left ventricle. Image analyses provided measures of the valve annulus 
area,  orifice  area,  and  regurgitant  area. Hemodynamic  data were  collected  (heart  rates,  left 
ventricular (LV) pressures, left atrial pressures, maximal LV dP/dt, and maximal LV ‐dP/dt) from 
three groups:  (i) native  functioning valve  (Normal);  (ii) mitral valve  following excision of  strut 
chordae from the P2 region (Prolapse); and (iii) following E2E repair. 
Results:  The  mitral  valve  annulus  areas  were  unaffected  by  the  creation  of  prolapsed,  or 
following repairs (Normal 10.50 ± 4.22 cm2; Prolapse 9.41 ± 3.70 cm2; E2E 9.66 ± 3.37 cm2; p 
<0.01), with similar decreases in annulus areas throughout the cardiac cycles, measured at 15 ± 
3%. The orifice areas did not  change with  the  creation of prolapses, but decreased  following 
repairs (Normal 4.49 ± 2.70 cm2;  Prolapse 4.13 ± 2.16 cm2; E2E 1.99 ± 1.19 cm2; p = 0.12). The 
regurgitant  areas  increased  following  induced  prolapse,  and  returned  to  near‐normal  levels 
upon repair (Normal 0.20 ± 0.16 cm2; Prolapse 0.73 ± 0.35 cm2; E2E 0.12 ± 0.10 cm2; p <0.01). 
The max  LV dP/dt measures did not decrease  significantly, whereas max  LV  ‐dP/dt measures 
were decreased.  













Due  to  the  relative  simplicity  of  the  E2E  approach,  the  ability  to  perform  this  procedure 
employing a percutaneous repair  is being explored (6‐8).  In the Everest  I trial for the MitraClip 
device (Evalve, Inc., Menlo Park, CA, USA), the majority of patients (14 of 24) presented with P2 
prolapse prior to device implantation. Since posterior leaflet prolapse is conventionally repaired 




repair  technique  was  investigated,  where  the  orifice  of  the  mitral  valve  could  be  directly 
visualized with  Visible Heart® methodologies. More  specifically,  the  use  of  an  isolated  heart 
preparation allowed for unique comparisons to be made between the valves while functioning 
normally, when  regurgitant, and  following  repair. The specific aims were  to:  (i) determine  the 
annulus areas, orifice areas, and regurgitant areas of mitral valves before and after the creation 




The  study  protocol was  reviewed  and  approved  by  the University  of Minnesota  Institutional 
Animal Care and Use Committee, and specifically designed to ensure the humane treatment of 
all animals, as indicated by the Guide for the Care and Use of Laboratory Animals. Six castrated, 






(at  ~150  mmHg  via  the  aortic  cannula)  of  a  cold,  high‐potassium  cardioplegia  solution  to 
depolarize  the  heart.  Simultaneously,  the  chest  cavity was  filled with  ice  to  sustain  cooling, 






Briefly,  the  great  vessels  of  the  heart  were  cannulated  and  attached  to  the  Visible  Heart 
apparatus. Each heart was then warmed to body temperature, perfused with a Krebs‐Henseleit 
buffer (9), and a native sinus  rhythm elicited following defibrillatory shocks. Importantly, as the 
buffer utilized  in these studies was clear,  intracardiac  imaging of the mitral valve was possible. 
Each   heart was periodically switched between two modes of  functional perfusion: right‐sided 
working  mode  and  full‐working  (physiologic)  mode.  Specifically,  between  data  collection 
periods, the heart was placed in the right‐sided working mode; this allowed the right side of the 
heart to perform normally, but there was no flow through the  left side of the heart, such that 
the  flow  directed  to  the  aortic  valve  had  a  sustained  and  slightly  increased  afterload.  This 
increased afterload kept the aortic valve from opening, but allowed for continuous perfusion of 
the  coronary  system,  thus minimizing global  ischemia which would  result  from  the  lack of an 
oxygen carrier  (e.g., red blood cells or artificial carrier) within  the buffer solution. Prior  to  the 





120SF; Olympus Corporation) with a  field of view of 120° and a  focal  range starting at 6 mm. 
Images were obtained at 30 frames per second from both the ventricular and atrial sides of the 
mitral valve. Specifically, the atrial camera was  inserted via a camera port within a pulmonary 
vein, while  the ventricular  camera was  inserted  through a  small puncture  (also with a purse‐




Hemodynamic monitoring of  each  reanimated heart was  simultaneously  conducted  to  assess 
the  relative performance of  the  left atrium and ventricle. For  this, Millar Mikro‐Tip® pressure 
catheters  (5  Fr,  MPC  500;  Millar,  Houston,  TX,  USA)  were  placed  in  the  left  atrium  via  a 
pulmonary  vein  access,  and  in  the  left  ventricle  via  a  trans‐apical  access.  Three‐lead 
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mixed  with  the  buffer  solution  (~7.5  l)  to  optimize  and  maximize  cardiac  function.  More 
specifically,  following a 20‐s waiting period  to allow  the drugs  to  take effect, each heart was 
switched  from  right‐sided working mode  into  full  four‐chamber working  (physiologic) mode. 
Hemodynamic signals were then stored, and simultaneous video images recorded. It should be 
noted  that  the  mitral  valve  was  visualized  directly  from  both  the  left  atrium  and  the  left 
ventricle  throughout  the  data  storage  period.  Simultaneously,  during  these  data  collection 
periods, a transthoracic echocardiography probe was used on the epicardial surface of the heart 
to  obtain  four‐chamber  apical  views,  followed  by  pulsed wave Doppler  images  of  the mitral 
valve and  two‐dimensional  (2D) color  flow views  (Acuson Cypress; Siemens Medical, Malvern, 
PA, USA). When the echocardiography data had been acquired the study period was ended, and 
the heart was switched into right‐sided working mode. The buffer was replaced, as necessary, to 
minimize  the amount of circulating dobutamine or high  levels of calcium within  the perfusion 
system. 
Following the Normal data collection period, mitral regurgitation was created by cutting a strut 
chordae, under visual guidance,  in  the P2  region of  the posterior  leaflet. Specifically, a 5 mm 
ENDOPATH    instrument with  a  5DCS  tip was  inserted  through  the  apex  of  the  left  ventricle 
(Ethicon  Endo‐Surgery,  Inc.,  Cincinnati, OH, USA), with  an  endoscopic  camera within  the  left 
ventricle being used to guide the tool location onto the chordae. When the endoscopy tool had 
been  positioned  appropriately,  a  chordae  was  cut  and  heart  perfusion  then  switched  into 
working mode to observe the resulting P2 prolapse. The endoscopic camera positioned within 
the left atrium was used to visualize the prolapsing region, in order to verify consistent areas of 
leaflet  prolapse.  Upon  administration  of  dobutamine  and  extracellular  calcium,  data  were 
obtained using previously described methodologies.  In  each heart,  the P2 prolapse was  then 
repaired  using  the  E2E  technique.  With  the  heart  in  right‐sided  working  mode,  two 






air  in  the  left atrium was aspirated using a syringe, after which  the E2E data collection period 
was commenced, using the aforementioned protocols. 
Hemodynamic	analyses	
The  following hemodynamic data were analyzed: heart rate,  left ventricular  (LV) pressure,  left 
atrial pressure, and  time derivatives of ventricular pressure  (maximum dP/dt and maximum  ‐
dP/dt).    Waveforms  were  plotted  for  each  data  period  of  the  study,  and  the  values  then 
averaged  over  three  consecutive  beats.  The  time  derivatives  of  ventricular  pressure  were 





stored  pulsed‐wave  Doppler  waveforms  were  used  to  indicate  several  key  frames  for 
subsequent  analyses.  A  ‘start’  image  was  defined  when  the  mitral  leaflets  first  opened, 
corresponding to the onset of forward flow in the echo waveforms. Three images were analyzed 
during diastole:  (i) a  frame  corresponding  to  the  leaflets  fully opened  (d1);  (ii) a mid‐fill  time 
point (d2); and (iii) a frame just prior to the onset of leaflet closure (d3). When the filling phase 
ended,  as noted on  the pulsed‐wave waveforms,  a point was defined  as  the  ‘intercept’.  The 
regurgitant waveform then began, corresponding to the systolic phases of the heart. The  ‘end’ 
of  regurgitation  was  then  defined  by  both  the  pulsed‐wave  Doppler  waveforms  and  direct 
visualization. The  frames  ‘s1’,  ‘s2’, and  ‘s3’ were evenly divided between  the  intercept  frame 
and the end frame. Once  identified, these frames were  imported  into Photoshop 7.0.1 (Adobe 
Systems,  Inc.,  San  Jose,  CA,  USA)  and  the  following  dimensions  calculated  for  each  heart: 
annulus  area;  orifice  area;  regurgitant  area;  and  anterior‐posterior  (A2‐P2)  diameter.  The 
annulus area was  identified by the change  in color when tissue transitioned from  leaflet tissue 
to muscle tissue. The orifice area was defined for the diastolic portion of the cardiac cycle (d1‐
d3)  as  the  area within  the  annulus  not  occupied  by  leaflet  tissue.  The  regurgitant  area was 
defined  for  the systolic portion of  the cardiac cycle  (s1‐s3) as  the area within  the annulus not 
occupied by  leaflet tissue, or containing a prolapsed section of  leaflet tissue. Dimensions were 



































































































































































































6 ± 13 1





















0 ± 7 1
0 ± 10 1





















8 ± 8 9
8 ± 9 7


















5 ± 16 1



















7 ± 8 91
8 ± 9 81



















6 ± 244 -74
4 ± 274 -60

















































































































































































































































cm2  for  the Prolapse group, but were  then decreased  to 0.12 ± 0.10  cm2  for  the E2E group. 




(Table 6.2).  The measurements  for  forward  flow  that were  found  to be  significantly  affected 
were mean  flow velocity  (Normal 45 ± 12 cm/s; Prolapse 53 ± 12 cm/s; E2E 33 ± 8 cm/s) and 
peak  velocity  (Normal  72  ±  14  cm/s;  Prolapse  77  ±  14  cm/s;  E2E  55  ±  12  cm/s).  The mean 
gradient  time,  VTI,  and  stroke  volume  were  not  significantly  different.  All  measurements 






fractions were  then  normalized  against  the maximum  regurgitant  fraction  observed  for  each 
heart (Figure 6.5). The normalized regurgitant fraction for the Normal group was 10 ± 6%; this 
was  increased to 57 ± 26% for the Prolapse group, but then returned to 13 ± 13% for the E2E 
Forward Flow Measurements Normal Prolapse E2E p value
mean velocity (cm/s) 45 ± 12 53 ± 12 33 ± 8 0.02*
mean gradient (mm Hg) .98 ± .43 1.06 ± .4 .54 ± .25 0.06
time (ms) 186 ± 38 209 ± 73 197 ± 60 0.80
VTItotal .08 ± .03 .09 ± .03 .06 ± .01 0.14
Peak Velocity (cm/s) 72 ± 14 77 ± 14 55 ± 12 0.03*
Peak Gradient (mmHg) 2.11 ± .86 2.29 ± .77 1.27 ± .49 0.06
CSAtotal (cm^2) 4.49 ± 2.7 4.13 ± 2.16 2.72 ± 2.21 0.41
SV total (cm^3) 35 ± 22 41 ± 28 18 ± 17 0.21
Regurgitation Measurements
mean velocity (cm/s) 28 ± 7 29 ± 6 20 ± 3 0.03*
mean gradient (mm Hg) .33 ± .14 .37 ± .13 .17 ± .04 0.02*
time (ms) 76 ± 18 132 ± 41 89 ± 38 0.03*
VTIregurge .02 ± .01 .04 ± .02 .02 ± .01 0.04*
Peak Velocity (cm/s) 36 ± 7 41 ± 10 28 ± 5 0.03*
Peak Gradient (mmHg) .54 ± .23 .72 ± .29 .33 ± .11 0.03*
CSA regurge (cm^2) .2 ± .16 .73 ± .35 .25 ± .34 0.01*

















































































































































































































normalizing  the  measurements  the  calibration  factor  cancelled  out  and  the  normalized 
measurements remained accurate. 
For  regurgitant  fraction analyses,  raw values were not  reported  for  two  reasons. First, due  to 
the altered hemodynamics of the in vitro set‐up, the regurgitant fractions did not compare with 
clinically reported values for mitral valve prolapse. Second, it was difficult to analyze the pulsed‐
wave  Doppler  data, which  typically  resulted  in  artificially  low  VTI  values  for  the  regurgitant 
phase.  Despite  these  limitations,  however,  it  was  considered  valuable  to  compare  the 
normalized values relative to regurgitant fractions during the various stages of the study. 
Conclusion	
To  the  best  of  present  authors’  knowledge,  this  is  the  first  experimental  study  to  directly 
visualize E2E repairs of a mitral valve following induced prolapse. It was noted that the creation 
of P2 prolapses by cutting appropriate chordae did not affect the valve orifice or annulus areas. 


















































As  the  technology  driving  transcatheter  delivered  valves  advances,  so  too  does  the  range  of 
pathologies that can be treated.  This has begun to include anatomically complex patients such 
as  those  that have undergone  surgery  to  correct  congenital heart defects.   For example,  it  is 
understood  that valvular heart disease  is a major cause of morbidity and mortality  in patients 
who survive surgical correction for tetralogy of Fallot (TOF), and the pathologies associated with 
TOF display a wide variation  in  the morphology of  the  right ventricular outflow  tracts  (RVOT). 
Current therapies for these patients are carefully selected based on imaging results and patient 




As such,  there  is an  inherent need  for specialized devices  that can adapt  to a  large variety of 
anatomical configurations,  thus  requiring extensive  in vitro and  in vivo  testing before  starting 
clinical studies. We describe here the surgical adaptation of the swine model to approximate the 
right  ventricular  anatomy of  TOF patients;  a beating heart model of  the  relevant  anatomy  is 
created by compromising the pulmonary valve (PV) and dilating the outflow tract and annulus.  
Once created  in vivo, such models can either have prototype devices  implanted  to determine 
both acute performance and chronic adaptation, potentially providing  information on how the 
device adapts  to  the growing patient. Additionally,  the heart can be  transferred  to  the Visible 
Heart® for in vitro analysis and visualization of the device‐tissue interaction during implantation. 
For this project I worked closely with Dr. James St. Louis to develop the surgical procedure and 





























































































































































































































































































































































The  study  protocol was  reviewed  and  approved  by  the University  of Minnesota  Institutional 
Animal Care and Use Committee, and specifically designed to ensure the humane treatment of 
all  animals,  as  indicated  by  the Guide  for  the  Care  and Use  of  Laboratory  Animals.  20‐30kg 
castrated, male  swine were  initially  anesthetized  via  an  intramuscular  injection  of  telazol  (7 
mg/kg), after which  intravenous access was gained through a superficial ear vein. Each animal 
was weighed,  transported  to  the  surgical  table,  and  intubated,  at which  time  isoflurane was 








Prior  to  any  incisions,  antibiotics  (12‐15mg/kg Cefazolin diluted  in 5.0 ml  sterile water) were 
administered  intravenously  over  a  5 min.  period.    The  initial  surgery was  performed  under 





pulmonary  artery was  located  via  palpitation.    The  right  ventricular  out  flow  tract  and main 
pulmonary artery were then elevated into the surgical field. An elliptical patch of HEMASHIELD® 
woven double velour  fabric  (Maquet, Germany) measuring approximately 10 mm at  it  largest 









incision, an  incision was made  into  the anterior wall of  the right ventricular outflow  tract was 
completed. The  cut made  in  the patch was  then  closed with a  running 4‐0 prolene  suture  to 
achieve hemostatsis. 
Following stabilization, a 15 Fr chest  tube  (Axiom Medical  Inc., Torrance, CA) was  then placed 
into  the  chest  via  separate  incisions  and  secured  in  place with  absorbable  4‐0  vicryl  suture 
(Ethicon  Inc.,  Sommerville, NJ).   The  chest  retractor was  then  removed and  the  thoracotomy 
closed over an expanded left lung with 0‐0 absorbable vicryl sutures (Ethicon Inc., Sommerville, 









whilst  still  under  profound  levels  of  anesthesia.    After  euthanasia  the  heart was  excised  for 
analysis  and  assessment  of  the  changes  in  the  cardiac  anatomy  as  described  previously  by 
Chinchoy et al. and perfusion fixed in formalin as described by Anderson et al.14,15   
Device	Implantation	(Pending	successful	creation	of	the	animal	model)	





Trans‐venous approach: A cut‐down will be performed  to access either  the  femoral vein or a 
jugular vein depending on the specific anatomy of the animal.  A guidewire is advanced through 
the heart and  into  the pulmonary artery  system  through  the  right atrium and  right ventricle.  
The valve delivery  system will  then be advanced over  the guidewire and  the valve  implanted 
into the altered RVOT 
Trans‐apical  approach:  Access  to  the  right  ventricular  apex  will  be  achieved  via  a  lateral 
thoracotomy. A right anterio‐lateral thoracotomy will be made and the chest will be entered via 
the  fifth  or  sixth  inter‐costal  space  (determined  via  palpitation  and  image  analysis).  A  rib 
retractor will  be  placed  and  the  lung  retracted  posteriorly.    The  pericardium will  be  incised 
longitudinally following which the right ventricular apex will be prepped with a purse string and 
then accessed via an arterial needle puncture followed by the introduction of a standard sheath.  
A  guidewire  is  advanced  into  the  pulmonary  arterial  system  through  the  right  ventricle.    As 
before  the  valve  delivery  system  will  then  be  advanced  over  the  guidewire  and  the  valve 
implanted into the altered RVOT. 
Upon completion of the device  implantation the animal will be recovered, cardiac function will 
be  assessed  via  echocardiography  to  validate  the  device  deployment  and  analyze  the  acute 






were prepped  for surgery as described above.   The animals will  then be euthanized with high 
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hypertrophic  right  ventricle will  result  in a more efficient heart with a higher  cardiac output. 




than blood we have  improved  the surgical outcomes,  i.e.  the  recovery chances of  the animal. 
The two most recent surgeries, although successful have not yielded either the PV insufficiency 



















































recorded  electrocardiogram  by  Einthoven  in  1902.    Multi  electrode  mapping  in  the  late 
twentieth century by Durrer et al. has led to the development of real time non‐contact mapping 
systems that are regularly used  in cardiac electrophysiology  laboratories  for the diagnosis and 
treatment of atrial and ventricular arrhythmias.  
Due  to  the  increased  awareness  of  the  effect  of  transcatheter  delivered  devices  on  the 
conduction  system we  have  initiated  a  collaboration with Drs.  Boyett  and Dobrzynski  at  the 
University  of  Manchester  to  document  the  electrical  activity  and  the  three  dimensional 
anatomical  detailing  of  the  human  cardiac  conduction  system.    This  study  requires  both  the 
receipt  of  a  suitable  specimen  and  the  validation  of  the methodology  to  ensure  successful 
mapping of a human heart in the Visible Heart® apparatus. As such, we have conducted several 
validation studies where swine hearts were mapped in vivo and in vitro and the resulting maps 
compared.    In  addition  to  in  vitro non‐contact mapping  studies we have been developing  an 
invasive  mapping  system  to  map  trans‐mural  electrical  propagation  patterns,  potentially 
allowing  for  the detection of conduction abnormalities deep within  the myocardium. Working 
with Dr. He’s team we have developed an invasive quadripolar electrode array that can be used 
to electrically map the heart. 














The  incidence  of  acute  conduction  abnormalities  has  been  associated  with  aortic  valve 
replacement  for many  years with  current papers  reporting a need  for permanent pacemaker 
implantation  in 3‐8% of patients undergoing surgical replacement. This number  is  increased to 



























cells  that  control  the  sequence  of  excitation  and  rate  of  contraction  of  the  remaining 
myocardium. The development of  sophisticated  transcatheter delivered  cardiac  therapies and 
surgical techniques has led to a continued need for a more detailed understanding of the cardiac 
conduction  system.    In  particular  the  high  septum  of  the  left  ventricular  outflow  tract  has 
become an area of  significant  interest.   Piazza et al.  report an  incidence of acute  left bundle 
branch block of up  to 55% after TAVR  implantation and postulated  that  the  close anatomical 
relationship between  the aortic valve and  the branching AV bundle of  the conduction  system 
may explain  the  increase: “There exists  the possibility of  the aortic prosthesis overlapping  the 
left bundle branch [after implantation] and potentially crushing it.”1.  More recently Aktug et al. 
completed  an  investigation using both  the Medtronic CoreValve®  and  the  Edwards  SAPIENTM 
and reported the following: 
 Acute  conduction  disturbances  after  surgical  aortic  valve  replacement  have  been 
reported in between 15% and 33% of patients2,3 
o Permanent pacemaker required in 3‐8% of patients4‐6 
 Improved  preoperative  sizing  and  implantation  protocols  (specifically  regarding 
implantation depth) have  reduced acute  conduction disturbances  in TAVR patients  to 
29% of patients4 
o Permanent pacemaker required in 16%‐18% of patients7,8 
Although  there  is  a  high  instance  of  fragility  within  the  conduction  system  of  the  patient 
population  undergoing  TAVR  procedures  there  remains  a  distinct  need  to  understand  the 
anatomy of the electrical conduction system between the AV node and the bundle of His. 
Methods	









Once  the animal or explanted heart  is stabilized  the multi‐electrode array  (MEA) catheter  (St. 
Jude Medical, Inc., St. Paul, MN) was inserted into the right atrium via the right jugular vein and 
the superior vena cava. The balloon catheter was then  inflated using a 50/50 mixture of saline 
and  contrast  media,  fully  expanding  the  MEA  in  the  chamber  before  the  MEA  catheter  is 
connected  to  the  EnSite®  3000  non‐contact  mapping  system  and  validated.  This  process  is 








and the His‐Purkinje system.   These  images are then  imported  into the workspace of MATLAB 
and stacked to produce a 3D array with anisotropic elements.   The anatomical features of the 
heart  containing  the electrical  conduction  system will  then be  cut  into  sections  to be  stained 
with  Masson’s  Trichrome,  or  immunoenzyme  labeled  for  SA  node  specific  markers;  middle 
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This  fact coupled with specifically working  to shield  the heart  from  the surrounding noise will 






careful  technique  and  improvement  of  electrical  shielding  an  accurate  endocardial  activation 
map of the right atrium can be collected from a human specimen. This heart will then be fixed 
and shipped to our collaborators to create a 3D anatomical model of the conduction system to 
compare  to  the  endocardial  electrical  map  of  the  right  atrium  shedding  light  on  how  the 
electrical activation relates to the anatomical position of the SA node and the AV node.  
Additionally, the validation of the use of the non‐contact mapping system in the Visible Heart® 
apparatus  has  opened  the  door  for  the  simultaneous  imaging  and  electrical mapping  of  the 
heart during device  implantation. Ultimately, a better understanding of the cardiac conduction 
system will provide engineers developing the next generation of transcatheter implanted aortic 






























































surface giving no  indication of  the depth of electrical activity.   With  the  introduction of non‐
invasive electrical  imaging techniques known as body surface potential mapping systems there 
is increased interest in the trans‐mural propagation of the myocardial electrical activity. 
We  present  here  the  development  of  a  series  of  electrodes  that  are  constrained  by  three 
specific criteria: 
 The distal pole of  the electrodes has  to be  referenced  to  the endocardial  surface  (to 
allow for comparison to an endocardial mapping system). 



















Devices  such as  the EnSite® 3000  (St.  Jude Medical,  Inc., St. Paul, MN) are used  frequently  in 
hospital catheter  laboratories across the country  for the diagnosis and treatment of atrial and 
ventricular  arrhythmias.    However,  these  systems  are  not  without  their  faults;  firstly  they 
require the insertion of a catheter based multi‐electrode array (MEA) into the cardiac chamber 
under  fluoroscopic guidance and more  significantly  they can only provide an accurate map of 
the  endocardial  surface  giving  no  indication  of  the  depth  of  electrical  activity.    Therefore, 
although  localization of arrhythmias on  the endocardial  surface  can be achieved, arrhythmias 
arising  from  deep within  the myocardium may  be missed.    This  limitation  is  also  a  concern 
during catheter ablation.   Ablation around  the pulmonary veins has been demonstrated as an 
effective  therapy  for  atrial  fibrillation1,  however,  aggressive  ablation  in  this  area  can  lead  to 
stenosis of the vessels.  As non‐contact mapping systems do not give the operator any indication 
of  the  depth  of  therapy  there  has  been  extensive work  in  the  development  of  trans‐mural 








Kramer  et  al.  and  Pogwizd  et  al.  developed  a  mapping  system  for  recording  premature 
ventricular  contractions and  ventricular  tachycardia  in  canine and  feline hearts3,4.   Electrodes 
were constructed using a design first documented by Kasell et al. whereby 50µm tungsten wires 
were insulated and then contained within a 21‐guage straight needle and fixed with epoxy5.  All 
electrode poles were spaced  in pairs at 500µm and  then distributed evenly along  the needle. 
Kramer  et  al.  successfully  implanted  50  electrodes  in  the  canine  heart  with  no  significant 
alteration  in  hemodynamic  parameters  when  assessed  up  to  60  minutes  after  electrode 





contained within a 20 gauge needle,  as used by Hooks et al.  in  their electrode array6,7.   This 







Other groups have chosen  to adapt existing products.   Laske et al.  successfully evaluated  the 
myocardial  activation  sequences  for  pacing  the  His  bundle  using  modified  deep  brain 
stimulation leads (Model 3387, Medtronic, Inc., Minneapolis, MN)11.  
Methods	




In  the  present  study  the  design  of  the  electrodes  has  to  take  three  specific  criteria  into 
consideration that excluded the use of the previously described electrode designs: 
 The distal pole of  the electrodes has  to be  referenced  to  the endocardial  surface  (to 
allow  for  comparison  to  an  endocardial mapping  system)  rather  than  the  traditional 
technique of referencing the electrode to the epicardial surface. 
 Although the electrodes will be placed with the heart exposed via a medial sternotomy 
the chest will have  to be  re‐approximated again  to use  the 3DCEI  system.   Hence  the 
electrodes will have to be securely fixed and perform within the hostile environment of 
the closed chest. 
 It  has  been  noted  that  during  cardiac  intervention  swine  are  particularly  sensitive  to 











of 0.002” stainless steel nylon coated wire  to a precut  length of 0.05” OD, 0.0405”  ID 
304 stainless steel hypotube. See figure (9.1) 
2. The arms are constructed by baking 0.005” Nitinol wire  tied  tightly around a 0.5” OD 
spherical aluminum jig with a center hole so that the Nitinol forms and holds a C shape 
when cooled. 
3. Four  rings  are  then  threaded  onto  a  0.5”  length  of  0.04”  OD  thin  walled  orange 
polyamide tubing. 
4. A second 0.5” length of 0.03” OD thin walled orange polyamide tubing is then threaded 


























































































































































































preliminary experiments we were able  to obtain excellent  signals  to a  temporal  resolution of 
5ms, shown in figure (9.4) and (9.5).   
Discussion	
The work presented here highlights  the development of a  reusable  system  for measuring  the 
electrical  activation  across  the  myocardium.  We  have  since  manufactured  32  individual 
quadripolar  electrodes  and  completed  an  in  situ  experiment  recording  128  channels 
simultaneously. The data  from  this  study  is  still being analyzed  in  collaboration with Dr. He’s 
group. 
The goal of this  investigation was to develop a system that can be used for  in situ and  in vitro 
studies to provide quick analysis of the global activation of the heart with much more accuracy 
than  the ECG.   The  resulting product, although exhibiting a poor  spatial  resolution across  the 
myocardium  due  to  the  limited  number  of  channels  that  can  be  recorded  shows  a  good 
temporal resolution.  The next steps in this project are to improve the manufacturing process to 
create  electrodes with  improved  spacing  and  deliverability. Additionally,  provision  of  a more 




Nitinol  wire  based  quadripolar  electrode  designed  for  the  recording  of  trans‐mural 
electrocardiograms.   The preliminary results suggest that the design has potential to provide a 
secure  and  repeatable way  of  delivering  a  quadripolar  electrode  into  the myocardium.  This 













































As  the  fields  of  cardiac  surgery  and  cardiology  continue  to  rapidly  develop  and  expand, 
innovative and  revolutionary devices and  therapies are continually  introduced and developed. 
For  these  novel  devices  to  succeed  in  a  complex  and  competitive  market  their  design  and 
development must first evolve from a strong fundamental knowledge of both cardiac anatomy 
and  electrophysiology.  In  particular,  the  distinct  need  for  improved  valvular  heart  repair 
therapies and technologies that are available to a greater portion of the patient population has 
driven  the development of  transcatheter delivered valve  therapies. Today, with  transcatheter 




which  have  allowed  me  to  build  solid  foundations  of  both  cardiac  anatomy  and 
electrophysiology,  which  I  then  applied  to  different  imaging  and  mapping  modalities.  The 
dynamic nature of the Visible Heart® methodologies and results which one can obtain from such 
are  continually evolving entities:  specifically,  they allowed me  to develop and utilize novel  in 
vitro  and  in  vivo models  of  valve  disease  specifically  designed  to  test  of  new  therapies.  The 
majority of my research has focused on the intellectual needs to develop and test TAVR; ranging 
from  the assessment of  imaging modalities  for accurate patient  sizing  to  the development of 
techniques  to  determine  the  performance  and  effect  of  novel  devices  on  the  heart.   When 
considering  TAVR  as  a  treatment  for  aortic  stenosis,  it  is  widely  accepted  that  the  current 
market  released  treatments,  although  an  exceptional  option  for  those  patients who  cannot 
undergo  surgery, do not  currently  compare  to  the outcomes  currently obtained with  surgical 
valve replacement.  The two main reasons for this include: 1) the increased incident of acute left 
bundle branch block, and 2)  the  fact  that  the native  leaflets are not  removed  leaving a highly 
irregular  “landing  zone”  in  patients  with  heavily  calcified  aortas.    As  such,  pre‐procedural 
imaging is critical to the success of these procedures, both from the standpoint of choosing the 
correct  prosthesis  size  and  to  better  define  the  anatomy  into  which  the  device  is  to  be 
implanted.  This  in  turn  dramatically  reduces  the  incidences  of  conduction  anomalies  due  to 







guidance  for  example)  and  limits  these  post‐procedural  concerns.    The  development  of  such 
devices will be significantly enhanced with the use of dynamic  in vitro testing systems, such as 
the Visible Heart® that allows for the creation of bespoke anatomies.   In addition to this, an  in 
vitro  approach  allows  the  investigator  to  visualize  how  the  heart  reacts,  both  physically  and 
electrically,  to  the  implanted  device,  thus  providing  critical  information  to  the  design  team 
before embarking on expensive and time consuming pre‐clinical large animal studies. Within this 
thesis the concept of creating an experimental model of the clinical pathology has been applied 
in  several  cases: e.g.,  the  creations of a  regurgitant mitral  valve or an  insufficient pulmonary 
valve, like those in tetralogy of Fallot (TOF) patients. Both pathologies have an inherent need for 
a  competent  transcatheter  delivered  device,  specifically  due  to  the  high  risk  nature  of  the 
patients precluding them from surgical procedures. 
I  have  completed  several  studies  designed  to  improve  the  laboratories  ability  to  assess  the 
electrophysiological effects of a particular therapy. More specifically, the validation of the use of 
the non‐contact mapping system  in  the Visible Heart® apparatus has opened  the door  for  the 
simultaneous  imaging  and  electrical  mapping  of  the  heart  during  device  implantation.  In 




done  in  this area and as we  look  to  the  future of  the clinical  treatment of valve disease new 
challenges will  surface.   Soon, hybrid operating  rooms within  catheterization  laboratories will 
give  physicians  the  ability  to  simultaneously  image  with  fluoroscopy,  echocardiography  and 




the  interactions of novel  transcatheter devices and  their delivery systems with human cardiac 




our  laboratory  are  truly  translational  and  as  such will  help  to  bridge  the  gaps  between  the 
physicians and device engineers. 
My  experience  in  the Visible Heart®  laboratory has  taught me  so much more  than  the work 
presented in this thesis.  The collaborative atmosphere fostered by Dr. Iaizzo has taught me the 
value of asking questions and more  importantly,  listening  to  the answers. My opportunity  to 
have  worked  with  key  opinion  leaders  both  from  the  medical  field  and  from  industry  has 
provided  insight  into  the  medical  device  industry  rarely  available  through  academia  alone. 
Additionally, my  involvement  in  outreach  programs  such  as  lab  tours,  lecture  opportunities 
through  University  courses  and  conferences,  and my  continued  involvement  in  the  Atlas  of 
Cardiac Anatomy has allowed me the opportunity to give back and educate others. I have been 
first author on four chapters on cardiac anatomy and device testing, co‐authored four papers in 
peer  reviewed  journals, with several more articles  in submission, and presented material at a 
number  of  conferences.  It  is with  this  foundation  that  I will  pursue  a  career  innovating  and 
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Summary	
From the earliest reported cardiac surgeries in the late 19th century the exponential 
improvements in surgical techniques and operating times has opened the door for the 
development of novel cardiac devices. The design and development of cardiac devices in the 21st 
century is driven by the innovation and resources of an industry forecast to be worth $266 
billion by 2012.  This market growth is symbolized by the many patent applications submitted 
each year create novel devices or embellish existing products. 
The chapter seeks to provide a brief description of the history of cardiac surgery, the evolution 
of cardiac devices and a glimpse into the future of the industry as a background to the design 
process.  The fundamental principles involved with the design and development of cardiac 
devices are laid out: from an explanation of the many stages involved with device design and the 
biological factors and material properties that engineers must consider when prototyping and 
testing devices through to the steps taken by a medical device company to successfully deliver 
their product to market.  Additionally, the chapter includes examples of market available cardiac 
devices and illustrates the novel devices and therapies currently in development. 
As the fields of cardiac surgery and cardiology continue to rapidly develop and expand the 
cardiac device industry, this will in turn provide innovative and revolutionary devices and 
therapies.  Although many devices are conceived from a need within the operating room or 
cardiac catheterization laboratory, their designs and developments often leads to novel 
procedures and techniques that continue to improve the treatment for the cardiac pathologies.  
There is little doubt that these innovative improvements will extend and enhance the overall 
qualities of the lives of patients worldwide. 
 
 
